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Resumo 
A entorse lateral do tornozelo é das patologias musculosqueléticas mais frequentes, 
incidindo sobretudo em atletas de alta competição. O principal mecanismo de lesão é o 
movimento de inversão excessiva do pé, provocando o estiramento ou a rotura dos ligamentos 
do complexo do pé. Os ligamentos mais afetados são o perónio-astragalino anterior, o perónio-
astragalino posterior e o perónio-calcaneano.  
Neste trabalho, foram revistas as estruturas anatómicas que intervêm na biomecânica do 
complexo pé-tornozelo; nomeadamente, os ossos, as articulações, os ligamentos e os músculos. 
A partir desta contextualização, foi descrito em pormenor o mecanismo de lesão da entorse 
lateral do tornozelo, bem como, os fatores de risco, os métodos de diagnóstico e as 
terapêuticas aconselhadas. De salientar que uma entorse do tornozelo pode levar a alterações 
neuromusculares e no controlo postural, pelo que foram abordados os principais sistemas e 
subcomponentes envolvidos no controlo postural. Posteriormente, foram descritas as 
plataformas de supinação e inversão, usadas para estudar os movimentos que dão origem à 
entorse.  Por outro lado, foram revistos os modelos cinemáticos/cinéticos e musculosqueléticos 
do complexo pé-tornozelo. 
A metodologia seguida para modelização do sistema de simulação da entorse assenta em 
duas bases – anatómica e física. A primeira está relaciona com a incorporação dos ligamentos 
do complexo lateral no modelo do pé e com a implementação de um controlador muscular para 
os músculos eversores e inversores. Em contrapartida, a base física engloba a modelação de 
uma plataforma de supinação em SolidWorks, o estabelecimento do contacto entre os corpos 
com base na teoria hertziana e formulação de constrangimento de modo a tornar o sistema 
funcional.   
Posteriormente, foram realizadas simulações no OpenSim usando a ferramenta “Dinâmica 
de Avanço”. As simulações têm como objetivos: retirar dados cinemáticos e dinâmicos relativos 
à articulação talocrual; obter dados de ativação, força e potência dos músculos tibial anterior, 
peronial longo, peronial curto e solear; e quantificar o efeito de atraso musculares.   
Os resultados obtidos demostram que o ligamento perónio-calcaneano é o mais suscetível 
a ser lesionado durante movimentos de supinação. Relativamente à cinemática e dinâmica da 
articulação subtalar, os ajustes posturais compensatórios de magnitude suficiente forte são 
essenciais para não serem atingidas amplitudes excessivas. Por outro lado, atrasos superiores 
a 20 e 30 ms na ativação dos músculos peronial longo e peronial curto, respetivamente, podem 
lesionar o ligamento perónio-calcaneano.  
Em suma, este estudo deu origem a informação cinemática, dinâmica e de atividade 
muscular que poderá ser utilizada em programas de prevenção da entorse lateral do tornozelo. 
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Abstract 
The ankle sprain is one of the most frequent musculoskeletal disorders, affecting mainly 
professional athletes. The main mechanism of injury Is the excessive inversion of the foot which 
leads to stretching and rupture of the foot ligaments. The most affected ligaments are the 
anterior talofibular ligament, posterior talofibular ligament and the calcaneofibular.  
This thesis analyses the anatomic structures in which the foot-ankle complex biomechanics 
intervenes, such as bones, articulations, ligaments and muscles. From this context, the 
mechanisms of the lateral ankle sprain, as well as risk factors, the diagnostic methods and the 
recommended treatments were described in detail. It should be noted that an ankle sprain may 
lead to nerve and muscle changes and postural control. Thus, the main systems and 
subcomponents involved in postural control were addressed. Subsequently, the supination and 
inversion platforms used to study the movements that lead to the sprain were described. 
Furthermore, the kinematic/kinetic and musculoskeletal models of the ankle-foot complex 
were reviewed. 
The methodology used for modelling the sprain simulation system is built on two bases - 
anatomical and physical. The first one is related to the incorporation of the lateral complex 
ligaments in the foot model and to the implementation of a muscular controller for the eversor 
muscles and inverters. On the other hand, the physical base encompasses the modelling of a 
supination platform in SolidWorks, establishing contact between bodies based on hertzian 
theory and constraint formulation in order to make the system functional. 
Afterwards, simulations were performed in OpenSim using the "Forward Dynamics" tool. 
The purpose of these simulations was to extract kinematic and dynamic data related to the 
talocrural joint; To obtain data of activation, strength and power of the tibialis anterior, 
peronial long, short peronial and solear muscles; And quantify the effect of muscle delay.  
Results showed that calcaneofibular ligament is the most susceptible to be injured during 
supinations movements. Regarding the kinematics and dynamics of the subtalar joint, 
sufficiently strong compensatory postural adjustments are essential to avoid excessive 
amplitudes. On the other hand, delays longer than 20 and 30 ms in the activation of the peronial 
long and peronial short muscles, respectively, may damage the calcaneofibular ligament. 
In summary, this study provided kinematic, dynamic and muscular activity information that 
could be used in lateral ankle sprain prevention programs.  
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Capítulo 1  
 
Introdução à dissertação e sua estrutura  
1.1 - Enquadramento  
A entorse lateral do tornozelo é uma das lesões musculosqueléticas mais frequentes, sendo 
mais incidente na prática desportiva. Atualmente, sabe-se que indivíduos com um historial de 
entorse do tornozelo têm uma maior probabilidade de voltarem a sofrer uma nova lesão 
(Figueira 2010). Um tratamento incorreto ou inapropriado de uma lesão aguda pode conduzir à 
instabilidade crónica da articulação do tornozelo.   
O principal mecanismo de lesão é o movimento de inversão excessivo do pé, provocando 
um estiramento dos ligamentos do complexo lateral do pé para além dos limites anatómicos 
(Button, Wei et al. 2013). Os ligamentos são estruturas anatómicas que reforçam as 
articulações, de modo a restringir a sua amplitude de movimento. O complexo lateral do pé é 
constituído pelos ligamentos perónio-astragalino posterior (LPAP), perónio-astragalino anterior 
(LPAA) e perónio-calcaneano (LPC). O mais frágil e, consequentemente, o mais suscetível a ser 
lesionado é o LPAA (Ha, Fong et al. 2015). Além disso, é bastante comum existir uma rutura 
combinada dos ligamentos LPAA e LPC (Renstrom and Konradsen 1996). As estruturas 
ligamentares lesionadas veem a sua função estabilizadora diminuída, ou em casos extremos 
perdida.  
A instabilidade crónica do tornozelo pode ser definida como a perceção subjetiva de 
instabilidade articular (Hertel 2002, Brown, Padua et al. 2009, Gutierrez, Kaminski et al. 2009). 
Ela está relacionada com instabilidade mecânica (IM) e instabilidade funcional (IF) (Renström 
and Lynch 1998). Por um lado, a IM refere-se a alterações anatómicas que ocorrem após a 
entorse -lesões ligamentares, laxidez patológica, mudanças na cinemática da articulação e 
alterações degenerativas (Hertel 2002). Por outro lado, a IF está relacionada com disfunção 
neuromuscular, défice sensoriomotor e controlo postural debilitado (Hertel 2002, Delahunt, 
Monaghan et al. 2006, Valente 2016).   
O controlo postural tem como objetivos manter a orientação e a estabilidade (Horak 2006). 
Para isso, recorre a ajustes posturais antecipatórios (APA), que ativam os músculos 
desencadeados por mecanismo de feedforward, e a ajustes posturais compensatórios (APC), 
que são desencadeados por mecanismos de feedback (Belen'kiĭ, Gurfinkel et al. 1967, Massion 
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1992, Aruin and Latash 1995, Li and Aruin 2007). Os APC dividem-se em respostas de curta 
latência (SLR) , referentes à estimulação das fibras aferentes Ia do fuso neuromuscular, e 
respostas de média latência (MLR) , resultantes da estimulação das fibras aferentes II  
(Schieppati and Nardone 1999, Jacobs and Horak 2007, Schuurmans, de Vlugt et al. 2009, dos 
Santos, Gorges et al. 2014).   
Muitos estudos têm se debruçado na pesquisa de alterações neuromusculares em indivíduos 
com instabilidade funcional na articulação do tornozelo, sobretudo, no estudo dos tempos de 
resposta dos músculos peroniais durante movimentos de inversão repentina (Gutierrez, 
Kaminski et al. 2009, Kavanagh, Bisset et al. 2012). Vários autores indicam que existe um 
aumento dos tempos das SLR em indíviduos com IF em relação a indíviduos saudáveis, embora, 
não seja consensual (Delahunt, Monaghan et al. 2006, Akhbari, Takamjani et al. 2007) .  
O uso de instrumentos mecânicos, nomeadamente, plataformas de inclinação e alçapões, 
permite simular num ambiente controlado movimentos de inversão. Combinando estes 
instrumentos com sistemas que captam sinal electromiográfico (EMG) é possível recolher dados 
experimentais de ativação muscular. No entanto, os dados obtidos experimentalmente não são 
suficientes para extrair variáveis que permitam estudar a entorse do tornozelo, como por 
exemplo, as força e potências musculares. Por esta razão, é fundamental o uso de softwares 
que realizam simulações dinâmicas do movimento, permitindo investigar quais os fatores que 
conduzem à patologia. 
1.2 - Objetivos 
Procurou-se que esta dissertação atingisse os seguintes objetivos:  
1. Proceder a uma revisão da literatura sobre a anatomia e pé, incidindo nos seguintes 
aspetos:  
a. Definir os planos e termos anatómicos do corpo humano, de modo a localizar e 
enquadrar mais facilmente as estruturas anatómicas;  
b. Caracterizar o sistema musculosquelético do complexo pé-tornozelo: ossos, 
músculos, articulações e ligamentos;  
2. Aprofundar alguns aspetos de fisiologia humana, sobretudo:   
a.  Explorar as funções motoras da medula espinal, nomeadamente, a excitação dos 
músculos esqueléticos; 
b.  Perceber o processo de junção neuromuscular; 
c.  Compreender o mecanismo e os sistemas envolvidos no controlo postural; 
d.  Definir as subcomponentes do controlo postural. 
3. Elaborar uma revisão da literatura sobre a entorse lateral do tornozelo, em 
particular:   
a. Perceber o mecanismo de lesão e os fatores de risco associados; 
b. Explorar os meios de diagnóstico e de tratamento; 
c. Definir a instabilidade crónica do tornozelo, associando-a à instabilidade 
mecânica e à instabilidade funcional. 
4. Abordar e aprofundar os seguintes pontos: 
a. As plataformas de inversão e supinação, que permitem simular estudar o 
mecanismo de lesão;  
b. A técnica que permite medir as correntes geradas pelos músculos, a chamada 
eletromiografia (EMG); 
 Objetivos 3 
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c. Os modelos musculosqueléticos e cinemáticos/cinéticos do complexo do pé-
tornozelo existentes.   
5. A partir de um modelo do OpenSim pré-definido (“Gait2392”) desenvolver um 
sistema de supinação repentina, a partir das seguintes etapas:   
a. Incorporar os ligamentos do complexo lateral do tornozelo no modelo; 
b. Desenvolver uma plataforma no SolidWorks que permita um ângulo de 
supinação máximo de 30º;  
c. Estabelecer e definir o contacto entre o modelo musculosquelético e as 
superfícies envolventes; 
d. Definir os constrangimentos entre o modelo e a placa; 
e. Construir e implementar um controlador da ativação dos músculos solear, 
peronial longo, peronial curto e tibial anterior;   
f. Usar a ferramenta “dinâmica de avanço “(Forward dynamics tool) para simular 
o movimento de supinação.  
6. A partir das simulações obter resultados cinemáticos, cinéticos e de atividade 
muscular para diferentes ganhos do controlador implementado; estudar as 
consequências de atrasos na ativação dos músculos eversores do pé direito na lesão 
dos ligamentos do complexo lateral do tornozelo. 
1.3 - Estrutura da dissertação 
Esta dissertação está divida em seis capítulos, cada um como uma introdução e um 
sumário. Seguidamente, é dada uma breve descrição de cada capítulo.  
Capítulo 2 – Anatomia do Pé Humano  
Para um estudo mais aprofundado da entorse lateral do tornozelo são necessários 
conhecimentos anatómicos do complexo pé-tornozelo. Assim, são abordados os termos e planos 
anatómicos que definem a posição relativa das estruturas anatómicas. Seguidamente, são 
descritas as estruturas anatómicas constituintes do pé (ossos, articulações, ligamentos e 
músculos), o controlo e a junção neuromuscular, responsável pela ativação dos músculo 
esqueléticos.  
Capítulo 3 – Fundamentos e Estado da Arte 
O estado da arte comprime os seguintes pontos: introdução à entorse do tornozelo; revisão 
dos modelos musculosqueléticos e cinemáticos; mecanismo de controlo postural, plataformas 
de inversão/supinação, eletromiografia e modelos do pé-tornozelo. Inicialmente, é abordada 
a entorse lateral do tornozelo, base fundamental em que esta dissertação assenta, desde a 
explicação do mecanismo de lesão até aos meios de tratamento e diagnóstico, passando pelos 
fatores de risco e protocolos de reabilitação. Seguidamente, são introduzidas as plataformas 
de inversão/supinação e a eletromiografia. Por último, são revistos os modelos 
cinemáticos/cinéticos e musculosqueléticos do pé-tornozelo usados nas simulações 
computacionais.  
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Capítulo 4 – Modelização e Simulação Computacional   
Neste capítulo, é apresentado todo o método seguido na componente prática deste 
trabalho. Primeiro, foram incorporados os ligamentos do complexo lateral do pé de acordo com 
a literatura. Posteriormente, foram definidos os parâmetros de contacto e os constrangimentos 
necessários para tornar o modelo completamente funcional. Por último, foi utilizada a 
ferramenta dinâmica de avanço para as simulações. 
Capítulo 5 – Resultados e Discussão  
Neste capítulo, os dados retirados das simulações são analisados e discutidos. A avaliação 
dos resultados está dividida em três secções. Na primeira são apreciados dados cinemáticos e 
dinâmicos da articulação subtalar direita e do membro contralateral. Na segunda parte são 
avaliados os gráficos de ativação, força e potência dos músculos tibial anterior, peronial longo, 
peronial curto e solear. Por último, são estudadas as consequências nos ligamentos do complexo 
lateral do pé de eventuais atrasos na ativação dos músculos eversores.   
Capítulo 6 – Conclusões e Trabalho Futuro 
O último capitulo apresenta as conclusões finais da presente dissertação, assim como, as 
limitações encontradas ao longo da sua realização e os eventuais futuros desenvolvimentos.  
Anexos 
Nos anexos, as informações que complementam esta dissertação são apresentadas: 
a. Anexo 1: Propriedades do modelo musculosquelético; 
b. Anexo 2: Propriedades mecânicas dos ligamentos laterais do tornozelo; 
c. Anexo 3: Estabelecimento do contacto entre os corpos 
1.4 - Principais contributos 
A presente dissertação é uma mais valia na modelização e simulação computacional através 
do OpenSim. Por um lado, aumenta o grau de complexidade do modelo “Gait2392” com a 
incorporação dos ligamentos do complexo lateral do tornozelo, aproximando-o da realidade. 
Por outro lado, é uma boa base de informação para o estabelecimento do contacto entre 
superfícies baseado na teoria hertziana, bem como, para a implementação dos diferentes 
constrangimentos que o programa fornece. Além disso, oferece informações revelantes quer 
sobre como adicionar novos objetos às bibliotecas do programa, quer sobre a extensão dos 
modelos através de plug-ins. Por último, ao contrário de grande parte das dissertações da área 
da biomecânica em OpenSim, que seguem um conjunto de etapas pré-definidas a partir de 
dados cinemáticos e dinâmicos experimentais, neste caso toda a simulação computacional foi 
pensada e desenvolvida de uma forma alternativa. 
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Capítulo 2  
Anatomia do Pé Humano 
2.1 – Introdução 
Compreender a anatomia do complexo do pé-tornozelo é fundamental para o estudo das 
patologias musculosqueléticas, nomeadamente, a entorse lateral do tornozelo.  
Os ossos são estruturas cujas principais funções são o suporte do peso do corpo, a proteção 
dos tecidos moldes e a impulsão do movimento (Livingstone 2008). Por sua vez, as articulações 
são ligações entre dois ou mais ossos. Elas podem ser do tipo sinovial, fibrosas e cartilaginosas.  
Os ligamentos são estruturas anatómicas compostas por tecidos fibrosos, que conferem 
estabilidade às articulações. Por último, os músculos permitem o movimento dos ossos nas 
articulações através de forças de contração (Whittle 2007).  
É de salientar que o chamado tornozelo é constituído por um conjunto de articulações, em 
que apenas três desempenham uma função biomecânica relevante - articulações subtalar, 
talocrural e tíbioperonial inferior. 
Neste capítulo, é descrita a anatómica do pé com relevância para o estudo da entorse 
lateral do tornozelo. Para facilitar a localização das estruturas envolvidas são caraterizados os 
planos e termos anatómicos. Seguidamente, são referidos os ossos, seguidos pelas articulações, 
ligamentos e músculos (intrínsecos e extrínsecos). Por último, é abordado o processo de 
controlo neuromuscular dos músculos esqueléticos, seguido pela definição de junção muscular 
entre uma terminação nervosa e uma fibra muscular.     
2.2 – Planos e termos anatómicos 
 De forma a evitar notação ambígua, todos os termos anatómicos são descritos tendo por 
base uma posição anatómica padronizada, em que o corpo está numa posição ortostática, de 
pé, com os pés juntos, e membros superiores junto ao corpo com os antebraços em supinação, 
a cabeça numa posição neutra com a face a olhar em frente e a boca fechada (Figura 2.1) 
(Livingstone 2008). Com o objetivo de localizar e enquadrar mais facilmente todas as estruturas 
anatómicas, o corpo humano pode ser dividido em três grupos de planos imaginários  (Drake, 
Vogl et al. 2004, Whittle 2007):  
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 Os planos sagitais, que são orientados verticalmente e dividem o corpo em partes 
esquerda e direita. Dentro deste grupo, inclui-se o plano sagital mediano, que atravessa 
o centro do corpo, dividindo-o em duas partes iguais; 
 Os planos coronais, que dividem o corpo em partes anterior e posterior, formando um 
ângulo reto com os planos sagitais; 
 Os planos transversos, horizontais ou axiais dividem o corpo em partes superior e 
superior. 
Consequentemente, para localizar as estruturas anatómicas é utilizado um conjunto de 
pares de termos posicionais (Drake, Vogl et al. 2004): 
 Anterior (ventral) e posterior (dorsal) correspondem, respetivamente, às posições 
anterior e posterior ao plano frontal.  
 Medial e lateral são relativos a posições mais próximas e mais afastadas do plano 
sagital.  
 Proximal e distal correspondem a estar mais próximo ou mais afastado da origem de 
uma determinada estrutura.  
 Cranial e Caudal são termos equivalentes a superior e inferior, respetivamente; 
 Rostal é utilizado principalmente na cabeça, para descrever a posição de uma estrutura 
tendo como referência o nariz;  
 Superficial e profundo são utilizados para descrever a posição de elementos em relação 
à superfície corporal. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
  
Figura 2.1 - Os três planos anatómicos de referência e as respetivas seis direções (Retirado de  (Whittle 
2007)). 
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2.3 - Anatomia do pé humano 
2.3.1 – Ossos do pé 
O pé humano é constituído por vinte e seis ossos: sete tarsais, cinco metatarsos (I-V) e 
quatorze falanges, que correspondem aos ossos dos dedos (Figura 2.2). Os ossos são estruturas 
que funcionam como vigas e alavancas, cujas principais funções são o suporte do peso do corpo, 
a proteção dos tecidos moles e a impulsão do movimento (Livingstone 2008). São constituídos 
por tecido altamente vascular, composto por materiais orgânicos (cerca de 40% do seu peso) e 
sais inorgânicos ricos em cálcio e fosfato, com uma textura densa semelhante ao marfim 
(Livingstone 2008). 
Ossos Tarsais 
Os ossos tarsais são constituídos por sete elementos, que podem ser divididos num grupo 
proximal e distal, com um osso intermédio a separá-los, o navicular (Drake, Vogl et al. 2004). 
O grupo proximal é formado pelo astrágalo e calcâneo. Já ao grupo distal, pertencem o cuboide 
e os três cuneiformes (lateral, intermédio e medial). O astrágalo é suportado pelo calcâneo e 
articula com o osso navicular na face medial do pé e com a face inferior da tíbia e perónio, 
formando a articulação talocrural (Drake, Vogl et al. 2004). Note-se que, nenhum músculo se 
insere neste osso, apenas há inserção de ligamentos, razão pela qual há um baixo suprimento 
sanguíneo do osso, realizado através das artérias tibial posterior, dorsal e peronial (Livingstone 
2008). O calcâneo, popularmente conhecido como o calcanhar, é um osso irregular que ao 
mesmo tempo suporta e articula com o astrágalo através da articulação subtalar (Whittle 2007). 
Este osso caracteriza-se por ter uma parte superior, a designada face articular talar média que 
permite a articulação com o astrágalo; uma parte superfície inferior, responsável pelo suporte 
do peso do calcanhar, na forma de tubérculo e, por fim, uma região média onde é inserido o 
famoso tendão de Aquiles (ou tendão calcâneo) (Drake, Vogl et al. 2004). 
O navicular articula com o astrágalo proximalmente e na sua face lateral com os 
cuneiformes. Uma caraterística que o distingue dos restastes é o facto de possuir uma 
tuberosidade arredondada, onde se insere o tendão do músculo tibial posterior (Drake, Vogl et 
al. 2004). O cuboide, localizado entre o calcâneo e os quarto e quinto metatarsos, tem uma 
superfície lateral rugosa para uma melhor fixação de ligamentos (Livingstone 2008). Os 
cuneiformes, que têm o formato de cunha, articulam com o osso navicular na sua extremidade 
proximal e com as bases dos três metatarsos mediais. O cuneiforme medial é o maior dos três, 
ao passo que o intermédio é o menor. 
Metatarsos 
Os cincos metatarsos do pé, são numerados de I a V da região medial para a lateral. Cada 
metatarso tem uma base proximal, uma diáfise alongada no meio e uma cabeça na extremidade 
distal (Drake, Vogl et al. 2004). Estes ossos articulam distalmente com as falanges e na sua 
base com os ossos do grupo distal. Além disso, o metatarso I articula com dois ossos sesamoides 
e os metatarsos II a V articulam-se entre si (Drake, Vogl et al. 2004). Os ossos sesamoides, que 
devido ao seu pequeno tamanho não são descritos na literatura como constituintes do pé, 
desempenham também um papel importante. Estes estão localizados não apenas no pé, mas  
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Figura 2.2 - Esqueleto do pé humano. A, Ossos do pé, face medial e face lateral. B, Calcâneo. C, Astrágalo 
(Tálus), (Adaptado de (Livingstone 2008)). 
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um pouco por todo o corpo, principalmente nas proximidades das articulações. Acredita-se que 
a sua função seja alterar a direção da tração muscular, diminuir o atrito e modificar a pressão 
(Livingstone 2008). 
Falanges 
Por fim, as falanges são os ossos dos dedos do pé. Cada dedo possui uma falange proximal, 
média e distal, com exceção do hálux, que apenas tem duas falanges (proximal e distal)  (Drake, 
Vogl et al. 2004). Do mesmo modo que os metatarsos, as falanges são constituídas por uma 
base, uma diáfise e uma cabeça distal. O comprimento de cada falange é inferior ao do 
metatarso correspondente (Drake, Vogl et al. 2004). 
2.3.2 – Articulações do pé 
As articulações são ligações ou conexões naturais entre dois ou mais ossos, permitindo um 
movimento relativo entre eles. Existem vários tipos de articulações que podem ser classificadas 
de acordo com o tipo e tamanho dos ossos, formas de contacto entre as superfícies e os planos 
e eixos de movimento. Do ponto de vista funcional, podem dividir-se em três tipos: as sinoviais 
(ou diartroses), cujas terminações dos ossos são cobertas por cartilagem e a articulação está 
envolvida numa cápsula sinovial, constituída por líquido sinovial, que lubrifica a articulação. É 
o tipo articulação mais comum no ser humano e será o nosso maior foco de interesse; as fibrosas 
(ou sinartroses), que se caracterizam pela presença de um tecido fibroso entre os ossos; e as 
cartilaginosas (ou anfiartroses), que são ligeiramente móveis, estando as superfícies dos ossos 
ligadas por meio de um ligamento ou cartilagem (Whittle 2007, Livingstone 2008). A grande 
maioria das articulações só pode mover-se em um ou dois planos anatómicos (ver Figura 2.1). 
Existe, portanto, uma terminologia própria para definir os movimentos que as articulações e os 
segmentos corporais podem adotar (Whittle 2007):  
 Flexão e extensão, que ocorrem no plano sagital; no que diz respeito ao tornozelo, 
estes termos são substituídos por dorsiflexão e flexão plantar, respetivamente;   
 Rotação medial e lateral são movimentos relativos ao plano transverso; 
 Abdução e Adução ocorrem no plano frontal. 
De igual modo, são usados outros termos para descrever o movimento de segmentos 
corporais (Whittle 2007): 
 Varos e valgos, descrevem um movimento angular na direção ou no sentido contrário 
da linha média, respetivamente; 
 Supinação e pronação são as rotações sobre o eixo do antebraço ou do pé;  
 Inversão e Eversão são movimentos complexos que englobam movimentos em vários 
planos, flexão plantar, adução e supinação, e flexão dorsal, abdução e pronação, 
respetivamente. 
Articulação Talocrural (tibiotársica) 
A articulação talocrural é uma articulação em dobradiça do tipo sinovial, que permite a 
dorsiflexão e flexão plantar da perna e é constituída pelo: astrágalo, calcâneo, perónio e tíbia 
(Drake, Vogl et al. 2004). A articulação é dividida em três porções: superior, medial e inferior. 
A parte superior é a mais importante, tem um formato cilíndrico e é formada pela superfície 
inferior da extremidade distal da tíbia e pelo astrágalo (Whittle 2007); a medial situa-se entre 
o astrágalo e o maléolo medial da tíbia (Whittle 2007); a face lateral do encaixe, por sua vez,
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 é formada pelo maléolo lateral do perónio (Drake, Vogl et al. 2004). As superfícies articulares 
são cobertas por cartilagem hialina, enquanto a articulação é constituída por uma membrana 
sinovial que faz projeção para tibioperonial inferior (Whittle 2007, Livingstone 2008). 
Articulação Talocalcaneonavicular   
Esta complexa articulação pode ser entendida, na prática, como a união de duas 
articulações, sendo composta pela parte anterior da articulação subtalar e pela talonavicular 
(Livingstone 2008).  Como é referido em (Livingstone 2008), o conjunto encaixa-se na 
concavidade formada pela superfície posterior do navicular, as facetas talares média e anterior 
do calcâneo, e a superfície fibrocartilaginosa superior do ligamento calcânionavicular plantar. 
Juntamente com a articulação subtalar, está envolvida na inversão e eversão do pé (Drake, 
Vogl et al. 2004) 
Articulações Tarsometatarsicais e Intermetatarsicas 
O conjunto de articulações tarsometatarsicais encontra-se entre o cuboide e os cuneiformes 
proximalmente e os cinco metatarsos distalmente, e apenas permite movimentos limitados de 
deslizamento (Whittle 2007, Livingstone 2008). O primeiro metatarso articula com o 
cuneiforme medial; o segundo faz articulação com cuneiforme intermédio; o terceiro com o 
cuneiforme lateral; o quarto articula com o cuneiforme lateral e com o cuboide e o quinto 
metatarso com o cuboide (Livingstone 2008).  
Os metatarsos articulam uns com os outros da seguinte forma: a base do segundo metatarso 
está unida à primeira articulação tarsometatarsical por meio do ligamento interósseo medial 
(Livingstone 2008). 
Articulação Calcaneocubóidea 
A articulação calcaneocubóidea é do tipo sinovial e está entre a superfície anterior do 
calcâneo e a superfície posterior do cuboide (Drake, Vogl et al. 2004). A articulação permite 
movimentos relacionados com a inversão e eversão do pé.  
Articulação Subtalar   
A articulação subtalar localiza-se entre a face articular posterior do calcâneo e a face 
articular posterior do astrágalo (Drake, Vogl et al. 2004). O seu eixo de rotação é oblíquo (ver 
Figura 2.3), permitindo movimentos de adução e abdução do pé (Whittle 2007). Os ossos são 
ligados por uma cápsula fibrosa e por um grande números de ligamentos, enquanto a cavidade 
da articulação é coberta por uma membrana sinovial (Drake, Vogl et al. 2004, Livingstone 
2008). Quando o corpo humano se encontra em marcha, ou ações similares, é praticamente 
impossível distinguir os movimentos realizados pelas articulações subtalar e talocrual de forma 
individual, daí usar-se a expressão complexo articular do tornozelo (Whittle 2007). 
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Articulações Metatarsofalângicas 
As articulações metatarsofalângicas são elipsóides entre as superfícies inferiores das 
falanges e as cabeças metatarsais arredondadas (Livingstone 2008). Estas permitem movimento 
de extensão e flexão, abdução limitada, adução, rotação e circundação (Drake, Vogl et al. 
2004) 
Articulações Interfalângicas  
Articulações em dobradiça, em que as cabeças das falanges fazem articulação com as 
superfícies inferiores das falanges adjacentes (Livingstone 2008), permitindo principalmente 
movimentos de flexão e extensão (Drake, Vogl et al. 2004).  
Articulações Naviculocuneiformes e Cuboideonavicular  
O navicular articula distalmente com os ossos cuneiformes e a sua superfície navicular 
adapta-se às superfícies proximais dos cuneiformes (Livingstone 2008).  
A articulação cuboideonavicular é geralmente fibrosa, com os ossos ligados pelos 
ligamentos dorsal, plantar e interósseo, sendo substituída, geralmente, por uma articulação 
sinovial (Livingstone 2008). 
Articulação Tíbioperonial inferior 
Localiza-se entre a superfície convexa medial da extremidade distal do perónio e a 
superfície côncava da incisura da tíbia (Livingstone 2008) e é habitualmente classificada como 
uma sindesmose (Drake, Vogl et al. 2004, Livingstone 2008).
Figura 2.3 - Ilustração dos eixos de rotação das articulações talocrual e subtalar (adaptado de (Weinert-
Aplin 2014)). 
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2.3.3 – Ligamentos do pé 
Os ligamentos são estruturas anatómicas compostas por tecidos fibrosos, que permitem a 
união da extremidade de segmentos ósseos, garantindo estabilidade mecânica passiva às 
articulações (Tran 2013). Os seus principais constituintes são a elastina, glicoproteínas, 
polissacarídeos e água, sendo o seu elemento mais significativo, o colagénio, que representa 
entre 70-80% da massa do ligamento (Pal 2014). De acordo com (Rein, Hagert et al. 2015), os 
ligamentos possuem ainda um importante papel propriocetivo e as propriedades viscoelásticas 
importantes para a preservação da articulação. A estabilidade das articulações é conseguida 
através de uma interação mecânica entre os ligamentos, os músculos e as superfícies articulares 
(Watanabe, Kitaoka et al. 2011) Neste trabalho é dado um maior foco aos ligamentos da 
articulação talocrual, por razões que serão à frente abordadas. 
Ligamentos da articulação Talocrual   
Os ligamentos da articulação talocrual são divididos em duas regiões, os complexos 
colateral medial (ou deltóide) e o colateral lateral (Livingstone 2008) (Figura 2.4) O complexo 
colateral lateral (CCL) é composto pelos ligamentos perónio-astragalino anterior (LPAA), 
perónio-astragalino posterior (LPAP) e perónio-calcaneano (LPC) (Golanó, Vega et al. 2010) O 
complexo colateral medial (CCM) pode ser dividido numa camada superficial que contém o 
ligamento tíbio-navicular (LTN), o tíbio-calcaneano (LTC)  e o ligamento tíbio-astragalino 
superficial (LTAS), e numa camada mais interna, constituída pelos ligamentos tíbio-astragalino 
anterior(LTAA) e posterior(LTAP) (Rein, Hagert et al. 2015). 
O ligamento LPAA desempenha um papel fulcral na estabilização da articulação, impedindo 
o deslocamento do astrágalo e o movimento de flexão plantar excessivo (Golanó, Vega et al. 
2010). Contudo, é também o mais frequentemente lesionado aquando da inversão excessiva da 
articulação (Leardini, Connor et al. 2000). Tem origem na superfície anterior do maléolo lateral 
do perónio, a aproximadamente 10 mm da sua extremidade proximal, e insere-se no corpo do 
astrágalo, na superfície imediatamente anterior à articulação (Golanó, Vega et al. 2010). De 
acordo com (Leardini, Connor et al. 2000), o LPAA aumenta, em média, 5 mm o seu 
comprimento, desde a posição neutral até à posição de flexão plantar máxima. Já ligamento 
perónio-astragalino posterior (LPAP) tem um formato trapezoidal e orienta-se quase 
horizontalmente desde a sua origem até à inserção (Taser, Shafiq et al. 2006). Tem origem na 
superfície medial do maléolo lateral do perónio e a maioria das suas fibras inserem-se ao longo 
da superfície lateral do astrágalo, embora existam fibras mais longas que se inserem na 
superfície posterior do astrágalo e fibras médias que se estendem até ao tubérculo posterior 
lateral (Taser, Shafiq et al. 2006). Durante a flexão plantar e quando o tornozelo está numa 
posição neutra, o ligamento está relaxado, ficando tensionado no movimento de dorsiflexão 
(Golanó, Vega et al. 2010). O ligamento perónio-calcaneano, que se situa por baixo do LPAP, 
tem origem na parte anterior do maléolo lateral do perónio e anexa-se à região posterior da 
superfície lateral do calcâneo (Golanó, Vega et al. 2010). De acordo com (Leardini, Connor et 
al. 2000) o LPC limita, juntamente com o LPAA, a flexão plantar e possui uma grande 
importância na estabilidade da articulação subtalar, sendo o  único ligamento que atua 
simultaneamente nas articulações talocrual e subtalar (Golanó, Vega et al. 2010). 
O ligamento colateral medial (deltóide) é uma forte banda triangular, fixando-se acima no 
maléolo medial, e inserindo-se numa linha que se estende desde a tuberosidade do osso navicu- 
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Figura 2.4 - Ligamentos do complexo pé e tornozelo: vista medial e lateral (Adaptado de (Silveira, 2015)). 
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lar, na parte da frente, ao tubérculo medial do astrágalo, atrás (Drake, Vogl et al. 2004, 
Livingstone 2008) (Figura 2.5). Visto ser um ligamento com várias ramificações, torna-se, por 
vezes, difícil identificar a origem e a inserção de cada feixe, portanto, de acordo com (Leardini, 
Connor et al. 2000) o ligamento deltóide é formado por duas porções de fibras: as profundas e 
as superficiais, tendo cada uma, duas e três diferentes bandas de ligamentos, respetivamente. 
O ligamento navicular-tibial (LNT) , tem origem na frente do tubérculo do osso navicular, atrás 
do qual se funde com a margem medial do ligamento navicular-calcâneo plantar, e insere-se 
na tíbia (Drake, Vogl et al. 2004, Livingstone 2008). O ligamento calcâneo-tibial (LCT), desce 
quase verticalmente para todo o comprimento do astrágalo (Livingstone 2008). O ligamento 
astragalino-tibial superficial (LATS) estende-se desde a parte posterior da superfície medial do 
colículo até à parte adjacente do colículo posterior (Leardini, Connor et al. 2000). O ligamento 
astragalino-tibial anterior profundo (LATAP) é uma banda pequena e curta, que está coberta 
pelo LCT (Leardini, Connor et al. 2000), em que as fibras do ligamento passam do maléolo 
medial para a parte não articular da superfície do astrágalo medial (Livingstone 2008). Por 
último, o ligamento astragalino-tibial posterior profundo (LATPP) é um forte e espesso 
ligamento que se estende posterior e medialmente da fossa medial do maléolo lateral, em 
direção ao processo posterior do astrágalo (Leardini, Connor et al. 2000, Drake, Vogl et al. 
2004)   
 Ligamentos da articulação Tíbioperonial   
Este ligamento garante resistência a forças axiais, rotacionais e translacionais, além de 
garantir estabilidade à tíbia e ao perónio  (Golanó, Vega et al. 2010). Segundo (Hermans, 
Beumer et al. 2010), é formado por quatro componentes distintos: O ligamento peroniotibial 
anterior (PTiA) tem origem no tubérculo anterior da tíbia distal e insere-se no tubérculo do 
perónio distal, cruzando-se pelo caminho com o canto ântero-lateral do astrágalo (Hermans, 
Beumer et al. 2010); o ligamento peroniotibial posterior (PTiP), com um formato triangular, 
estende-se desde o maléolo tibial posterior até ao tubérculo posterior do perónio (Hermans, 
Beumer et al. 2010), sendo muitas vezes referido como o ligamento peroniotibial superficial 
(Golanó, Vega et al. 2010); O ligamento transverso (LT) origina-se na área proximal da fossa 
maleolar e insere-se posteriormente à cobertura cartilaginosa da superfície articular inferior 
da tíbia (Golanó, Vega et al. 2010, Hermans, Beumer et al. 2010), sendo responsável por 
estabilizar a articulação talocrual e prevenir uma translação posterior do astrágalo (Golanó, 
Vega et al. 2010); finalmente, o ligamento interósseo (LIO) é contínuo com a membrana 
interóssea e contém várias bandas entre as superfícies ásperas adjacentes da tíbia e do perónio 
(Livingstone 2008).  
Ligamentos das articulações Tarsometatarsicas e Intermetatarsicas 
Os ossos das articulações Tarsometatarsicas estão ligados pelos ligamentos dorsais, 
plantares e cuneomatatarsicos interósseos. Os ligamentos dorsais são robustos e planos, 
enquanto os plantares são bandas obliquas e mais fracas (Livingstone 2008). Os ligamentos 
cuneomatatarsicos interósseos podem ser divididos em três componentes: O ligamento de 
Lisfranc, que passa da superfície lateral do cuneiforme lateral para o ângulo adjacente do 
segundo metatarso e é indispensável para a estabilidade da respetiva articulação (Livingstone 
2008); um segundo que liga o cuneiforme lateral ao ângulo adjacente do segundo metatarso; e 
um terceiro ligamento que conecta o ângulo lateral do cuneiforme lateral à base do quarto 
metatarso (Livingstone 2008). 
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Relativamente às articulações intermetatarsicas, elas são constituídas pelos ligamentos 
intermetatarsicos dorsal e plantar. Os ligamentos plantares são significativamente mais fortes 
que os dorsais correspondentes e passam transversalmente entre as bases adjacentes 
(Livingstone 2008). Adicionalmente, existem ainda ligamentos interósseos que ligam partes não 
articulares.    
Ligamentos da articulação Subtalar  
Os ligamentos da articulação subtalar são o calcâneo-astragalino lateral, medial e 
interósseo e o ligamento cervical (Livingstone 2008). O ligamento calcâneo-astragalino lateral 
(LCAL) é um fascículo curto e plano que desce transversalmente para trás, a partir do processo 
astragalino lateral até à superfície lateral do calcâneo, e fixa-se antero-superiormente ao 
ligamento perónio-calcaneano (Livingstone 2008). O ligamento calcâneo-astragalino medial 
(LCAM) liga o tubérculo do astrágalo da face medial à face posterior do sustentáculo do 
astrágalo e à superfície medial adjacente do calcâneo (Livingstone 2008). O ligamento cervical 
(LC) também conhecido por ligamento subtalar, posiciona-se medialmente à fixação do músculo 
extensor curto dos dedos, e localiza-se numa posição lateral ao seio do tarso, fixando-se na 
superfície superior calcaneana (Drake, Vogl et al. 2004, Livingstone 2008, Pinney, Brilhault et 
al. 2015). Durante movimentos de inversão, este fica sob tensão e aumenta o seu comprimento 
(Livingstone 2008). Para terminar, o ligamento calcâneo-astragalino interósseo (LCAI) localiza-
se no seio do tarso (Drake, Vogl et al. 2004). 
Ligamentos das articulações Metatarsofalângicas e Interfalângicas   
As cápsulas articulares metatarsofalângicas são reforçadas pelos ligamentos colaterais 
medial e lateral e ligamentos plantares. Além disso, existem quatro ligamentos metatarsais 
transversos profundos que unem os ligamentos plantares de articulações metatarsofalângicas 
adjacentes (Drake, Vogl et al. 2004, Livingstone 2008). De igual modo, as articulações 
interfalângicas são constituídas pelos ligamentos colaterais medial e lateral e pelos ligamentos 
plantares, como acontece nas articulações metatarsofalângicas (Drake, Vogl et al. 2004, 
Livingstone 2008). 
Ligamentos das articulações Talocalcanionavicular e Calcaniocubóidea 
A cápsula da articulação Talocalcaneonavicular é reforçada pelos ligamentos: 
naviculoastragalino  (LNA) e o naviculocalcaneano plantar (LNCP)  (Livingstone 2008). O LNCP 
liga o espaço entre o sustentáculo do astrágalo e osso navicular (Drake, Vogl et al. 2004) e o 
LNA é uma espessa banda que liga a margem anterior do sustentáculo do astrágalo à superfície 
plantar do navicular (Livingstone 2008), unindo o calcâneo ao osso navicular, de modo a 
sustentar o arco longitudinal do pé (Livingstone 2008).  
A segunda articulação é constituída pelos ligamentos bifurcado (LB), plantar longo (LPL) e 
o calcaneocubóideo plantar (LCaCP). O ligamento calcaneocubóideo plantar é curto e liga    o 
tubérculo do calcâneo anterior à superfície inferior do cuboide (Drake, Vogl et al. 2004). O 
ligamento plantar longo, que é o mais longo da planta do pé, localiza-se, posteriormente na 
superfície inferior do calcâneo entre a tuberosidade e o tubérculo anterior, e anteriormente 
no tubérculo da superfície inferior do cuboide (Drake, Vogl et al. 2004). O ligamento bifurcado, 
segundo alguma literatura, pode pertencer à articulação Talocalcaneonavicular. 
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2.3.4 – Músculos intrínsecos e extrínsecos 
Os músculos permitem o movimento dos ossos nas articulações através de forças de 
contração (Whittle 2007, Silveira 2015). A arquitetura muscular pode ser definida como um 
arranjo das fibras relativamente ao eixo em que a força é gerada (Kura, Luo et al. 1997). A 
grande maioria dos músculos estão ligados às extremidades de diferentes ossos e podem estar 
relacionados a uma articulação (músculo monarticular), a duas articulações (músculo 
biarticular) e a um conjunto de articulações (músculo poliarticular) (Whittle 2007). Cada 
musculo é constituído por numerosas fibras, cada uma delas é formada por subunidades cada 
vez menores (Hall and Guyton 2011). Assim como os ligamentos, os músculos possuem uma 
origem e uma inserção, em que as ligações dos músculos aos ossos são realizadas por tendões. 
Com o intuito de evitar confusões e clarificar conceitos, é importante distinguir tendões de 
ligamentos, pelo que os primeiros permitem ligar músculos a ossos e os segundos são estruturas 
que ligam dois ossos (Whittle 2007). Os músculos do pé estão divididos em músculos intrínsecos 
e extrínsecos. Os músculos intrínsecos são aqueles que estão contidos inteiramente nos ossos 
do pé, por oposição, os extrínsecos têm origem no perónio, tíbia ou fémur, e inserem-se nos 
ossos do pé. 
 Músculos intrínsecos do pé  
Os músculos intrínsecos permitem gerar os movimentos dos dedos e modificam as ações dos 
tendões longos (Drake, Vogl et al. 2004). Estes músculos estão organizados em quatro camadas 
distintas e numa face dorsal, de acordo com a ordem pela qual são encontrados quando se 
efetua uma dissecação (Livingstone 2008).  
De acordo com (Whittle 2007), na primeira camada (superficial) estão dispostos os músculos 
abdutor do hálux e do dedo mínimo e flexor curto dos dedos, cujas funções são, 
respetivamente, a abdução do hálux e do dedo mínimo e a flexão dos quatro dedos laterais.  
A segunda camada é constituída por um músculo quadrado plantar e quatro músculos 
lumbricais. O músculo quadrado plantar origina-se na superficial medial do calcâneo e na 
tuberosidade do calcâneo, e insere-se na face lateral do flexor longo dos dedos (Drake, Vogl et 
al. 2004), sendo responsável pela flexão dos quatro dedos laterais em qualquer posição do 
tornozelo (Livingstone 2008). Por último, os lumbricais são quatro pequenos músculos que 
funcionam como acessórios para os tendões do flexor longo, permitindo a flexão e extensão  
Figura 2.5 - Imagens reais da camada superficial do ligamento deltóide (Rein, Hagert et al. 2015). 
 Músculos intrínsecos e extrínsecos 17 
 17 
das articulações metatarsofalângicas e interfalângicas, respetivamente (Drake, Vogl et al. 
2004, Livingstone 2008). 
Seguidamente, a terceira camada é constituída pelos músculos intrínsecos mais curtos do 
hálux e do dedo mínimo, ou seja, o flexor curto do hálux, o adutor do hálux e flexor curto do 
dedo mínimo (Livingstone 2008). O flexor curto do hálux tem origem na superfície plantar do 
cuboide e no cuneiforme lateral, e insere-se nas faces medial e lateral da base da falange 
proximal do hálux (Drake, Vogl et al. 2004). Em seguida, o flexor curto do dedo mínimo inicia-
se na parte medial da superfície plantar da base do quinto metatarso e na bainha do peronial 
longo, cuja inserção se situa na face lateral da base da falange proximal do dedo mínimo 
(Livingstone 2008). Finalmente, o adutor do hálux é dividido em duas partes, uma cabeça 
transversa que tem origem na base do segundo, terceiro e quarto ossos metatarsais, e numa 
cabeça obliqua que se origina nas bases dos três dedos laterias e na bainha que circunda o 
peronial longo (Drake, Vogl et al. 2004, Whittle 2007).  
Por fim, a última camada dos músculos do pé consiste nos músculos interósseos dorsais e 
plantares. Os primeiros situam-se entre os metatarsos e permitem a adução dos dedos do pé 
em relação ao eixo longitudinal do segundo metatarso (Livingstone 2008). Já os três interósseos 
plantares permitem a adução do terceiro, quarto e quinto dedos na direção do eixo que passa 
pelo segundo dedo (Drake, Vogl et al. 2004, Whittle 2007, Livingstone 2008). Cada músculo 
interósseo plantar tem origem na face medial do metatarso correspondente e insere-se na 
margem medial da expansão dorsal e base da falange proximal (Drake, Vogl et al. 2004).  
Músculos extrínsecos   
Nesta dissertação aborda-se com maior pormenor este grupo muscular, pois embora não 
estejam apenas confinados ao pé, são fundamentais na estabilidade do tornozelo. Os músculos 
extrínsecos são agrupados consoante a sua orientação na perna e divididos nos grupos anterior, 
lateral e posterior. Em conjunto, estes músculos provocam a dorsiflexão do pé na articulação 
talocrual, inversão do pé e a extensão dos dedos (Drake, Vogl et al. 2004) (Figura 2.6).  
Os músculos do complexo posterior da perna são responsáveis pela flexão plantar e inversão 
do pé e são divididos em dois grupos: superficial e profundo. Note-se que, os tendões do grupo 
profundo são unidos pelo retináculo flexor, enquanto os tendões do grupo superficial se inserem 
no osso calcâneo (Livingstone 2008). 
O compartimento lateral da perna é responsável pela eversão do pé e constituído pelo 
peronial longo, que se insere na superfície lateral superior do perónio, na cabeça do perónio e 
no côndilo lateral da tíbia (Drake, Vogl et al. 2004), e pelo peronial curto, que se insere na 
face lateral do perónio e nos septos intermusculares crurais anterior e posterior e no tubérculo 
lateral da base do quinto metatarso (Livingstone 2008). 
O compartimento anterior é constituído pelos músculos tibial anterior, extensor longo do 
hálux, extensor longo dos dedos e peronial anterior. O músculo tibial anterior tem origem na 
superfície lateral da tíbia e na membrana interóssea adjacente, e insere-se, por um lado, nas 
superfícies medial e inferior do cuneiforme medial, e por outro, nas superfícies adjacentes na 
base do metatarso (Drake, Vogl et al. 2004). O extensor longo do hálux localiza-se entre o 
músculo tibial anterior e o extensor longo dos dedos e permite a dorsiflexão do pé e a extensão 
do hálux (Drake, Vogl et al. 2004, Livingstone 2008), tendo origem nos dois quartos mediais da 
face medial do perónio, medialmente ao extensor longo dos dedos, e inserindo-se na face 
anterior adjacente da membrana interóssea, na superfície dorsal da base da falange distal do 
hálux (Drake, Vogl et al. 2004). Em seguida, o extensor longo dos dedos surge a partir da face 
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inferior do côndilo lateral da tíbia, dos três quartos proximais da face medial do perónio e 
insere-se nas bases das falanges médias e distais dos quatro dedos laterais (Drake, Vogl et al. 
2004, Livingstone 2008); este provoca a extensão dos quatro dedos laterais e a dorsiflexão do 
pé (Drake, Vogl et al. 2004). Em último lugar, o peronial anterior produz a dorsiflexão e eversão 
do pé, origina-se na superfície medial do perónio e insere-se na superfície dorso medial da base 
do quinto metatarso (Drake, Vogl et al. 2004)     
O grupo superficial de músculos no compartimento posterior da perna é constituído por três 
músculos: gastrocnémio, plantar e solear. Além disso, existem quatro músculos no grupo flexor 
profundo posterior da perna: flexor longo do hálux, tibial posterior, flexor longo dos dedos e 
poplíteo. O gastrocnémio origina-se na parte posterior dos côndilos medial e lateral do fémur, 
insere-se na tuberosidade do calcâneo (Whittle 2007) e tem como função permitir a flexão 
plantar do pé e flexão do joelho. O tendão deste músculo liga-se ao do músculo solear para 
formar o tendão de Aquiles (Drake, Vogl et al. 2004, Whittle 2007). Em seguida, o músculo 
Figura 2.6 - Músculos extrínsecos do pé, face posterior da perna.(Adaptado de (Livingstone 
2008)). 
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plantar, que produz a flexão plantar do pé e flexão do joelho, tem origem na parte inferior da 
linha supracondilar lateral do fémur e do ligamento poplíteo do joelho, e insere-se na 
tuberosidade do calcâneo (Drake, Vogl et al. 2004). O músculo solear origina-se na margem 
lateral da tíbia, na face posterior da cabeça do perónio e no arco tendinoso entre os pontos de 
fixação tibial e peronial (Drake, Vogl et al. 2004, Livingstone 2008). O flexor longo dos dedos, 
por sua vez, provoca a flexão dos quatro dedos laterais, estendendo-se desde a superfície 
medial da face posterior da tíbia até às superfícies plantares das bases das falanges distais dos 
quatro dedos laterais (Drake, Vogl et al. 2004). O flexor longo do hálux origina-se na face 
posterior do perónio, na membrana interóssea  adjacente e na fáscia que cobre o músculo tibial 
posterior (Drake, Vogl et al. 2004). O músculo tibial posterior inicia-se, por um lado, na face 
posterior da membrana interóssea, e por outro, na face posterior da tíbia, entre o solear e a 
junção dos terços médio e inferior da diáfise (Livingstone 2008). Este músculo é responsável 
pela inversão e flexão plantar do pé (Drake, Vogl et al. 2004). Por último, de acordo com 
(Drake, Vogl et al. 2004, Whittle 2007) o poplíteo tem origem na face posterior da tíbia 
proximal, e insere-se no côndilo lateral do fémur.  
2.4 – Controlo neuromuscular  
2.4.1 – Funções motoras 
O sistema nervoso é constituído pelo Sistema Nervoso Central (SNC), que engloba o cérebro 
e a medula espinal, e pelo Sistema Nervoso Periférico (SNP), formado pelos nervos cranianos, 
espinhais e periféricos (Hall and Guyton 2011). O sistema nervoso pode ainda ser dividido em 
Sistema Nervoso Somático e Sistema Nervoso Autónomo, combinando elementos do SNC e do 
SNP. Enquanto a divisão somática controla a contração dos músculos esqueléticos, a divisão 
autónoma, que se divide em componentes simpático e parassimpático, controla o ambiente 
interno do corpo (Livingstone 2008). 
A espinal medula é uma espécie de conduta, entre o cérebro e o corpo, através da qual se 
propaga a informação motora e sensorial (Maynard, Bracken et al. 1997). Nota-se que, a medula 
espinal está envolvida nas mais complexas ações de controlo de movimento implementadas 
pelo cérebro (Hall and Guyton 2012). Além de processamento de informação sensorial e motora, 
de acordo com (Hall and Guyton 2011) a espinal pode ser responsável por: reflexos que afastam 
partes do corpo de objetos que provocam dor, reflexos que controlam movimentos 
gastrointestinais e vasos sanguíneos e reflexos que aumentam a rigidez das pernas de forma a 
suportar o corpo contra a gravidade. Assim como o cérebro, a medula espinal é formada por 
uma região central de substância cinzenta rodeada por uma substância branca (Whittle 2007). 
A substância cinzenta com um formato em H, que tem projeções denominadas de colunas (ou 
cornos) posteriores ou anteriores, contém milhões de neurónios de dois tipos: os neurónios 
motores anteriores e os interneurónios  (Hall and Guyton 2011).  
Os neurónios motores anteriores, podem ser divididos em neurónios motores alfa e 
neurónios motores gama e originam as fibras nervosas que inervam diretamente as fibras 
musculares esqueléticas (Hall and Guyton 2011). Os neurónios motores alfa dão origem às fibras 
nervosas motoras grandes do tipo A alfa (cerca de 14 micrômetros), que se ramificam 
sucessivamente após chegarem aos músculos e inervam as grandes fibras musculares (Hall and 
Guyton 2011, Hall and Guyton 2012). Por sua vez, os neurônios motores gama, que têm, 
aproximadamente, metade do tamanho dos anteriores, transmitem impulsos elétricos através 
                      
20                                 Anatomia do Pé Humano 
 
 20 
 
Figura 2.7 -  Representação das fibras sensoriais periféricas e dos neurónios motores que inervam os 
músculos esqueléticos ( Adaptado de (Hall and Guyton 2011)). 
 
 
de fibras de menor diâmetro do tipo A gama, que inervam as pequenas fibras musculares 
esqueléticas (fibras intrafusais) (Hall and Guyton 2011). 
Por último, o terceiro tipo de celúlas da espinal medula responsáveis pelas funções motoras 
e sensitivas são os interneuróneos. Este tipo de células realizam sinapses diretas com os 
neurónios motores anteriores (Hall and Guyton 2011). 
Além do controlo da excitação pelos neurónios motores, a espinal medula é responsável 
pelo feedback contínuo dos músculos, isto é, por transmitir informação sensorial que indica o 
estado do músculo em cada instante  (Hall and Guyton 2011, Jansen, De Groote et al. 2014). 
Para fornecer esta informação existem recetores sensorias de dois tipos diferentes: os fusos 
musculares que enviam para o sistema nervoso informações acerca do comprimento e da 
velocidade de variação do comprimento do músculo, e os órgãos tendinosos de Golgi que 
transmitem informações sobre a tensão do tendão (Jansen, De Groote et al. 2014) (Figura 2.7). 
2.4.2 – Ativação muscular e junção neuromuscular 
Uma terminação nervosa juntamente com a fibra muscular mais próxima da sua porção 
média constituem uma junção neuromuscular (JNM) (Hall and Guyton 2011) (Figura 2.8). Este 
tipo de sinapse, garante uma ligação entre os nervos motores mielinizados e os músculos 
esqueléticos (Hirsch 2007), isto é, o potencial de ação iniciado pelo sinal nervoso é convertido 
em contração muscular (Hirsch 2007). A junção neuromuscular é constituída por quatro tipos 
de células especializadas: neurónios motores, células de Schwann, fibras musculares e 
queratinócitos (Hong and Etherington 2011) e pode ser convenientemente dividida em pré-
sinapse, sinapse e numa fase pós-sináptica (Hirsch 2007). 
Primeiramente, quando um impulso nervoso atinge a JNM são libertados vesículas de 
acetilcolina para o espaço sináptico (exocitose) (Hall and Guyton 2012). Seguidamente, a 
acetilcolina controla a abertura e o fecho de um canal iónico, com cerca de 0,65 nanómetros, 
que permite a passagem de importantes catiões – sódio, potássio e cálcio (Hall and Guyton 
2011). Consequentemente, o potencial negativo do lado de dentro da membrana muscular (-80 
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a -90 milivolts) atrai os iões de sódio com carga positiva para o interior da fibra muscular (Hall 
and Guyton 2012). Por sua vez, o movimento dos iões de sódio para o interior da fibra muscular 
causa variação do potencial elétrico no interior da fibra, criando um potencial chamado 
potencial da placa motora (Hall and Guyton 2011). As vesículas de acetilcolina permanecem 
alguns milissegundos no espaço sináptico, tempo suficiente para excitar as fibras musculares, 
sendo depois removidas do espaço sináptico por uma enzina chamada acetilcolinesterase (Hall 
and Guyton 2012).  As fibras musculares são tão grandes que o potencial de ação não provoca 
um fluxo de corrente suficiente para maximizar a contração muscular, pelo que a corrente 
necessita de penetrar na fibra muscular até as miofibrilas (Hall and Guyton 2011). Esta tarefa 
é realizada pelos túbulos transverso que penetram a fibra muscular, provocando a contração 
muscular. Este processo chama-se acoplamento excitação-contração (Hall and Guyton 2012).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
2.5 – Sumário  
O pé humano é constituído por diversas estruturas anatómicas - ossos, articulações, 
ligamentos e músculos extrínsecos e intrínsecos.  
O pé é composto por vinte e seis ossos: sete tarsais, cinco metatarsos (I-V) e quatorze 
falanges. Os ossos tarsais podem ser divididos nos grupos proximal e distal. Por outro lado, 
existem cinco metatarsos no pé numerados de I a V da região medial para a lateral. As falanges 
são os ossos dos dedos do pé, em que cada dedo possui uma falange proximal, média e distal, 
com a exceção do hálux. 
As principais articulações do pé são: a talocrural, a talocalcanionavicular, as 
tarsometatarsais, a calcaniocubóidea, a subtalar, as metatarsofalângicas, as Interfalângicas, a 
tíbioperonial inferior, as naviculocuneiformes e a cuboideonavicular.
Figura 2.8 - Esquema do sistema de ativação muscular de duas diferentes unidades motoras (Adaptado 
de (Corte 2014)). 
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Em contrapartida, os ligamentos são as estruturas anatómicas que garantem a estabilidade 
mecânica das articulações. Os mais importantes na estabilização do pé durante movimentos de 
inversão são os ligamentos PPAA, LPC e PPAP.   
Os músculos, que são ligados aos ossos através de tendões, têm uma origem e uma inserção. 
Os músculos do pé estão divididos em intrínsecos e extrínsecos. Os intrínsecos são aqueles que 
estão contidos inteiramente nos ossos do pé. Por oposição, os extrínsecos têm origem no 
perónio, tíbia ou fémur, e inserem-se nos ossos do pé.  
A espinal medula é responsável pelo controlo neuromuscular dos músculos esqueléticos. Ela 
é formada por uma região central de substância cinzenta rodeada por uma substância branca. 
A substância cinzenta contém milhões de neurónios que se ramificam sucessivamente até às 
fibras musculares.  
Por último, uma junção neuromuscular é formada por uma terminação nervosa juntamente 
com uma fibra muscular. Este tipo de sinapse permite que um potencial de ação iniciado por 
um sinal nervoso seja convertido em contração muscular.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
  
 
 
 
 
 
Capítulo 3  
Fundamentos e Estado da Arte 
 
 
3.1 – Introdução 
As entorses do tornozelo são das lesões mais frequentes no grupo das patologias músculo-
esqueléticas, entre 15-25% do total (Moreira and Antunes 2008). A dimensão da lesão está 
intimamente relacionada com a magnitude do traumatismo. O principal mecanismo de lesão é 
o movimento de inversão excessivo do pé, sendo o LPAA a primeira estrutura a ser afetada 
(Fong, Ha et al. 2012).  
  Indivíduos com um historial de entorses podem vir a adquirir instabilidade crónica na 
articulação do tornozelo. Esta instabilidade pode ser resultado de uma desordem a nível 
neuromuscular ou de um défice no controlo postural (Hung 2015). 
Por outro lado, para estudar os movimentos que dão origem à entorse do tornozelo são 
necessários instrumentos mecânicos como plataformas, alçapões e superfícies inclinadas. 
Normalmente estas plataformas são usadas para pesquisar alterações neuromusculares em 
indivíduos com instabilidade articular durante movimentos de inversão repentina. Este estudo 
neuromuscular implica a recolha de sinal electromiográfico, através da implementação de 
elétrodos nas fibras musculares.  
Com o desenvolvimento de novos modelos matemáticos, que representam estruturas 
biológicas (músculos, ligamentos, ossos e articulações), é possível realizar simulações 
dinâmicas capazes de estimar, por exemplo, as forças e ativações musculares.  
Neste capítulo, foi introduzida a entorse lateral do tornozelo, bem como os fatores de risco, 
os tratamentos, os meios de diagnóstico e os protocolos de reabilitação associados. 
Seguidamente, é explicado o processo de controlo postural e quais os subsistemas envolvidos. 
Depois, são exploradas as plataformas de inversão/supinação e é abordada a eletromiografia. 
Finalmente, são revistos os modelos matemáticos do pé-tornozelo, desenvolvidos para as 
simulações computacionais.  
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3.2 – Entorse do tornozelo 
3.2.1 - Mecanismo de lesão e fatores de risco 
A entorse do tornozelo é a lesão mais frequente das patologias musculosqueléticas, entre  
15 a 25% (Moreira, Antunes et al. 2008). A estabilidade da articulação talocrual é garantida 
pelos ligamentos e pela geometria da superfície articular (Watanabe, Kitaoka et al. 2011). A 
extensão  de uma entorse está intimamente relaciona com a magnitude da força e com a 
posição em que se encontra a articulação durante o traumatismo (Renstrom and Konradsen 
1996). Para abordar este assunto convém fazer-se uma pequena revisão da articulação 
Talocrual.  Como já foi referido anteriormente, a articulação talocrual é uma articulação do 
tipo sinovial, que permite a dorsiflexão e flexão plantar. É constituída por ligamentos dos 
complexos medial (ligamentos tíbio-navicular, tibio-calcânio, tíbio-astragalino superficial e 
tíbio-astragalino posterior e anterior) e lateral (ligamentos perónio-astragalino anterior, 
perónio-astragalino posterior e perónio-calcanio.  
O principal mecanismo de entorse do tornozelo é o movimento de inversão excessivo do pé, 
que combina a adução, supinação e flexão plantar. Este movimento excessivo vai provocar um 
estiramento dos ligamentos do complexo lateral do pé para além dos limites anatómicos, ou 
mesmo rutura (Button, Wei et al. 2013). Quando ocorre uma entorse o ligamento mais 
vulnerável, e o primeiro a ser prejudicado, é o LPAA (Ha, Fong et al. 2015). Este ligamento é 
rompido em cerca de dois terços dos casos de entorse. Por um outro lado, existe uma rotura 
combinada dos ligamentos perónio-calcaneano e perónio-astragalino anterior entre 20 a 25% 
dos casos (Renstrom and Konradsen 1996). Estas estruturas anatómicas lesionadas vêm a sua 
função estabilizadora diminuída ou mesmo perdida consoante o grau da lesão. Existem dois 
fatores principais que contribuem para uma maior incidência da entorse do complexo lateral. 
Em primeiro lugar, a própria anatomia da articulação permite uma maior resistência à eversão 
do que à inversão. Em segundo, os ligamentos do complexo lateral apresentam uma menor 
carga máxima admissível que os do complexo medial (Moreira, Antunes et al. 2008, Figueira 
2010, Lindner, Kotschwar et al. 2012). 
Apesar, de existirem lesões do complexo medial elas são muito pouco frequentes (Figueira 
2010). Normalmente, a lesão deste conjunto de ligamentos ocorre por eversão, contrariamente 
aos do complexo lateral. Adicionalmente, existe a lesão da sindesmose peronial ou entorse alta 
do tornozelo. Ela é na grande maioria das vezes provocada por rotação excessiva do pé e/ou 
dorsiflexão do pé sobre a perna (Figueira 2010). Em casos extremos, quando a magnitude do 
impacto traumático ultrapassa a barreira ligamentar, as estruturas músculo-tendinosas são 
atingidas, nomeadamente, os tendões peroniais nas entorses externas (Moreira, Antunes et al. 
2008)Os principais fatores de risco para contrair uma entorse podem dividir-se em extrínsecos 
e intrínsecos , de acordo com (Moreira, Antunes et al. 2008, Figueira 2010) eles são: 
 Fatores de risco extrínsecos: 
1. Prática desportiva de atividades que promovam contatos e impulsões violentas, 
por exemplo, o basquetebol, futebol, voleibol e atletismo; 
2. O tipo de piso em que a atividade desportiva é realizada; 
3. Tipo de calçado usado; 
4. Aquecimento durante a prática desportiva inexistente ou mal feito. 
 Fatores de risco intrínsecos 
1. Historial de anteriores entorses, nomeadamente de repetições; 
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2. Laxidez ligamentar generalizada; 
3. Não é consensual, mas a altura, o peso e o pé dominante podem estar relacionados 
com a entorse do tornozelo.  
4. Insuficiência peronial, pé equino, ante pé valgo e calcânio varo; 
5. Pés de dimensões maiores que o normal, o aumento da força do movimento de 
eversão-inversão e da força de flexão plantar podem aumentar o risco de ET; 
3.2.2 – Diagnóstico  
Um diagnóstico correto é fundamental para que o paciente recupere com o mínimo de 
sequelas possíveis. Um diagnóstico errado conduz a um mau tratamento que se pode traduzir 
em posteriores complicações, por exemplo, a instabilidade articular do tornozelo (Ringleb 
2003). O exame físico é aconselhado ser realizado entre quatro a sete dias após o traumatismo, 
visto que, o edema e o hematoma associados à lesão podem causar dor e mal-estar que 
impossibilitam a sua realização (Renstrom and Konradsen 1996, Renström and Lynch 1998, 
Figueira 2010). O exame físico de diagnóstico, que é o primeiro a ser feito, deve incluir a 
inspeção, a apalpação, a determinação da capacidade de suportar carga, a mobilidade 
articular, a pesquisa de movimentos anormais, a procura de pontos dolorosos e outros testes 
de diagnóstico específicos (Moreira, Antunes et al. 2008, Figueira 2010).  
A inspeção centra-se na localização do edema ou tumefação (inchaço) e na existência ou 
não de equimose (pisadura) (Figueira 2010). A localização da tumefação pode indicar o local 
lesionado, se for pré ou submaleolar sugere uma entorse, se anterior ou lateral ao tornozelo é 
sinal de uma fratura do tornozelo e se for no bordo extremo do pé  pode significar que se trata 
de uma fratura, por arrancamento do metatarsal V (Moreira, Antunes et al. 2008, Figueira 
2010). 
A pesquisa de movimentos anormais não é consensual, por poder agravar a lesão. Ainda 
assim, existem algumas manobras que são muito utilizadas para aferir sobre a integridade dos 
ligamentos, as mais importantes de acordo com (Renstrom and Konradsen 1996, Moreira, 
Antunes et al. 2008, Figueira 2010) são:  
 Manobra da gaveta astragalina posterior - pesquisa de um deslocamento excessivo do 
astrágalo sobre a tíbia. Se positivo, é sinal de lesão do ligamento perónio-astragalino 
anterior; 
 Crossed leg test – Este exame consiste na aplicação de pressão na região medial do 
joelho, se o paciente tiver dor considera-se o teste positivo. Na maioria das vezes é 
usado para detetar a entorse alta do tornozelo; 
 Teste da compressão das diáfises distais da tíbia e do perónio – manobra realizada 
quando se suspeita de lesão na sindesmose tíbioperonial. Em caso positivo, a 
compressão das diáfises provoca dor na região do ligamento tíbioperonial anterior 
 Teste de tilt- Em caso de lesão do ligamento perónio-calcanio existe instabilidade 
lateral do tornozelo confirmada por um ressalto do astrágalo. 
3.2.3 – Exames complementares de diagnóstico 
A investigação radiológica tem de obedecer às chamadas regras de Ottawa, que fornecem 
orientação aos responsáveis pelo diagnóstico, de modo a determinarem com segurança a 
existência de fraturas (Moreira, Antunes et al. 2008)
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Avaliação radiológica em stress 
Este método pode ser utilizado para determinar a instabilidade das articulações talocrual 
e subtalar (Ringleb 2003). Basicamente, é aplicada uma tensão à articulação em estudo e são 
obtidas imagens radiológicas que permitem comparar os comprimentos dos ligamentos e a 
amplitude articular com valores definidos como aceitáveis (Ringleb 2003). Este método embora 
seja utilizado para documentar a lesão, sobretudo para o planeamento cirúrgico em 
instabilidades articulares recorrentes, caiu em desuso , pois, provoca uma tensão adicional que 
pode agravar a lesão (Figueira 2010). 
Artrografia  
Na artrografia do tornozelo é injetado um material de contraste e posteriormente é tirada 
uma radiografia. Se não existir lesão o corante manter-se-á na articulação, se um determinado 
ligamento estiver lesionado o corante infiltra-se na bainha do tendão peronial (Ringleb 2003). 
Este exame é realizado 24 horas após o traumatismo, normalmente, os ligamentos perónio-
astragalino anterior e o perónio-calcanio são o principal objeto de estudo deste exame (Figueira 
2010). 
Ressonância Magnética (RM)  
Um protocolo de RM apropriado pode detetar eventuais danos nos tecidos moles que 
circundam as articulações subtalar e talocrual  (Ringleb 2003). Contudo, as imagens de RM não 
permitem relacionar os danos nos tecidos moles com a instabilidade crónica do tornozelo. 
Assim,  a RM é realizada, geralmente, após um exame físico ou a uma avaliação radiológica em 
tensão (Ringleb 2003).  
Tomografia Axial Computorizada (TAC)   
Na maioria das vezes, a TAC é utilizada quando existe uma contraindicação para o uso da 
ressonância magnética (Astur, Zanatta et al. 2016). Este exame tem especial interesse na 
deteção de fraturas ocultas e na presença de corpos livres intra-articulares (Figueira 2010). 
3.2.4 – Classificação clínica 
As entorses do tornozelo podem classificar-se segundo três grupos (Figura 3.1), de acordo 
com o grau de severidade- graus I a III: 
 Grau I – as entorses do tornozelo laterias de grau I estão associadas a um estiramento 
das fibras do ligamento perónio-astragalino anterior (Figueira 2010). Neste grau de 
lesão, não existe perda de capacidade funcional ou instabilidade mecânica (Renstrom 
and Konradsen 1996). Geralmente, este tipo de lesão provoca uma dor moderada que 
pode afetar ou comprometer a realização de atividade física (Figueira 2010).  
 Grau II – está relacionado com traumatismo mais violento, com ruturas total e parcial 
do ligamento perónio-astragalino anterior e do perónio-calcanio, respetivamente 
(Moreira, Antunes et al. 2008). Existe alguma perda de mobilidade na articulação, assim 
como, instabilidade mecânica moderada e perda de capacidade funcional (Renström 
and Lynch 1998). 
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 Grau III -  está associada a uma rutura completa das estruturas ligamentares, causada 
por traumatismos graves (Figueira 2010). Neste grau de lesão é notória a perda de 
capacidade para suportar o peso do corpo, a instabilidade na articulação e a reduzida 
capacidade de movimentação (Renstrom and Konradsen 1996); o tornozelo apresenta-
se inchado com um edema associado, ou um hematoma (Renstrom and Konradsen 1996, 
Figueira 2010). As entorses do tornozelo de grau III apresentam uma rutura total dos 
ligamentos perónio-calcanio e perónio-astragalino anterior, com possível lesão do 
ligamento perónio-astragalino posterior em casos mais extremos (Figueira 2010).  
 
 
 
 
 
 
  
 
 
 
 
 
 
3.2.5 – Opções Terapêuticas 
As opções terapêuticas podem variar consoante o grau de severidade de lesão. Assim, as 
recomendações terapêuticas atuais sugerem um período de RICE (acrónimo de: rest, ice, 
compression e elevation ) (Renstrom and Konradsen 1996, Figueira 2010).  O repouso da 
articulação é conseguido com o recurso a auxiliares de marcha (canadianas), com o intuito de 
minimizar as cargas sobre o pé (Figueira 2010). Seguidamente, o gelo deve ser colocado logo 
após o traumatismo, em sessões de 15 minutos, várias vezes ao dia, para diminuir o edema e a 
dor (Renström and Lynch 1998).  A compressão é realizada por meio de uma ligadura elástica, 
de forma a atenuar o edema (Figueira 2010).  A elevação do pé em relação ao corpo, 
preferencialmente, acima do nível do coração, promove o retorno venoso e a absorção do 
edema (Silva 2009). Adicionalmente, são administrados fármacos anti-inflamatórios que 
contribuem para a diminuição do edema e inflamação (Figueira 2010) 
No que diz respeito às ET de grau III,  onde ocorre pode ocorrer a rutura total de um 
complexo ligamentar, a  escolha do plano terapêutico é controversa (Moreira and Antunes 2008, 
Figueira 2010). A cirurgia é uma via alternativa ao tratamento convencional em casos de  
persistência de dor residual, recorrências e instabilidade articular (Ringleb 2003, Figueira 
2010). No entanto, o tratamento cirúrgico pode estar associado ao aumento do tempo de 
repouso e ao risco de complicações posteriores, razões pelas quais pode ser preterido (Moreira 
and Antunes 2008) 
Por outro lado, existem outras modalidades terapêuticas que permitem acelerar o processo 
de recuperação. As mais utilizadas são os ultrassons, banhos de contraste, ondas curtas e 
estimulação eletrogalvânica (Renström and Lynch 1998). 
Figura 3.1 - Graus de lesão da entorse do tornozelo (Adaptado de (Cambrola, Graf et al. 2015)). 
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3.2.6 – Protocolo de reabilitação 
De acordo com a literatura (Moreira and Antunes 2008, Cambrola, Graf et al. 2015), todas 
as entorses devem estar sujeitas a um rigoroso protocolo de reabilitação para cada uma das 
diversas fases do processo – fases inflamatória, fase de cicatrização e fase de reeducação 
funcional. 
Fase inicial ou inflamatória  
A fase inflamatória ocorre imediatamente após a lesão, com uma duração de três a cinco 
dias, sendo o principal objetivo limitar a extensão da lesão com a aplicação do RICE. A lesão 
dos tecidos conduz à dor, inflamação e disfunção articular. Aconselha-se algum suporte 
articular (ortótese estabilizadora ou banda de contenção) nos graus II e III. 
Fase de cicatrização  
Inicia-se quando o edema e a dor desaparecem; recomenda-se a utilização de suportes 
semirrígidos nos graus I e II. Nesta fase, os níveis de colagénio aumentam rapidamente. Quando 
a formação do colagénio está completa deve ser induzida tensão de modo a proporcionar um 
alinhamento ótimo das fibras do ligamento.    
Fase de reeducação funcional   
Nesta fase, o doente não tem qualquer dor em toda a extensão articular. O restauro do 
treino artrocinético é provavelmente a medida isolada mais importante para evitar novas 
entorses.     
3.2.7 – Instabilidade crónica do tornozelo  
Depois de ocorrer a entorse as restrições mecânicas, a força muscular e o controlo  
neuromuscular ficam afetados ou comprometidos  (Hung 2015). A instabilidade crónica do 
tornozelo (ICT) é uma desordem a nível neuromuscular que afeta uma elevada percentagem de 
pessoas com entorse lateral do tornozelo (Gutierrez, Kaminski et al. 2009). (Hung 2015). A 
comunidade cientifica tem se questionado sobre os vários fatores que levam à ICT (Valente 
2016). Esta tem sido definida como a perceção subjetiva de instabilidade articular (Hertel 2002, 
Brown, Padua et al. 2009, Gutierrez, Kaminski et al. 2009), podendo estar associada a 
instabilidade mecânica (IM) e a instabilidade funcional (IF) (Renström and Lynch 1998).  
Instabilidade Mecânica  
A IM do complexo do tornozelo é resultado de alterações anatómicas que ocorrem após a 
entorse da articulação (Hertel 2002). Estas alterações  podem ser: lesões ligamentares,  laxidez 
patológica, mudanças na cinemática da articulação, alterações articulares degenerativas   
(Hertel 2002, Valente 2016). Na maioria das vezes, os danos ligamentares  provocam na 
articulação lesionada um comportamento mecânico instável (Hertel 2002). Adicionalmente , as 
alterações na cinemática da articulação estão associada à IM , em particular, a diminuição da 
amplitude de movimento (Renstrom and Konradsen 1996, Hertel 2002).  As insuficiências 
provocadas , quer por hipertrofia sinovial, quer por desenvolvimento de lesões articulares 
degenerativas são outro fator importante a ter em conta (Hertel 2002).
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Instabilidade funcional  
A IF está relacionada com disfunção neuromuscular, défice sensoriomotor, propriocepção 
anómala e controlo postural debitado, que afetam a estabilidade articular durante o 
movimento (Hertel 2002, Delahunt, Monaghan et al. 2006, Valente 2016). Foram verificados 
défices de controlo postural em indivíduos com um historial de repetições de entorses laterais 
do tornozelo (Hertel 2002, Hung 2015).  
De acordo com a revisão realizada por Sousa (2012), tem sido demostrado, durante 
perturbações na posição do pé, que as respostas de média latência (MLR) são mais 
estabilizadoras que as repostas de curta latência (SLR) (Sousa, Silva et al. 2012). Enquanto que, 
as SLR são rápidas e menos poderosas a corrigir perturbações, as MRL são mais estabilizadoras, 
mas muito lentas para prevenir lesões (Hung 2015). Inúmeros estudos têm-se debruçado nas 
alterações neuromusculares em indivíduos com IF, sobretudo, nas alterações dos tempos de 
resposta dos músculos perónias em situações de inversão repentina (Gutierrez, Kaminski et al. 
2009, Kavanagh, Bisset et al. 2012). Um importante trabalho, estudou as respostas dos músculos 
peroniais a uma perturbação provocada por uma plataforma com uma amplitude de inversão 
de 30º no plano sagital. Foram registadas discrepâncias entre os tempos das MLR de indivíduos 
saudáveis e lesionados. Outros estudos,  mostram que o tempo de ativação dos músculos solear, 
peronial longo, peronial curto e tibial anterior ocorre mais tarde em indivíduos com IF na 
articulação do que em indivíduos saudáveis (Delahunt, Monaghan et al. 2006, Akhbari, 
Takamjani et al. 2007). Estas alterações podem ser consequência de modificações na 
sensibilidade dos fusos neuromusculares da região do tornozelo (Levin, Vanwanseele et al. 
2015).  
3.3 – Controlo postural 
 O controlo postural não é apenas um conjunto de reflexos estáticos, mas resulta numa 
interação complexa de processos sensoriomotores dinâmicos (Horak 2006). O controlo postural 
tem como objetivos a orientação e o equilíbrio postural. A orientação postural envolve o 
Figura 3.2 - Ajustes feedforward e feedback no controlo da postura. Os dois mecanismos envolvidos na 
compensação de perturbação (Adaptado de (Massion 1994)).  
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controlo do alinhamento corporal em relação à força gravítica, base de suporte, ambiente 
visual e às referências internas (Horak 2006). Por outro lado, o equilíbrio postural envolve a 
coordenação de estratégias sensoriomotoras para a estabilização do centro de massa (CM) 
durante desequilíbrios internos e externos na estabilidade postural (Horak 2006). Desta 
interação surgem os ajustes posturais, fundamentais para a manutenção do controlo postural 
e para minimizar o perigo de perda de equilíbrio. Estes dividem-se em ajustes posturais 
antecipatórios (APA), que desencadeados por mecanismo feedforward ativam os músculos do 
tronco e dos membros inferiores, e em ajustes posturais compensatórios (APC) que são iniciados 
por sinais sensoriais de feedback (Belen'kiĭ, Gurfinkel et al. 1967, Massion 1992, Aruin and 
Latash 1995, Li and Aruin 2007) (Figura 3.2). Os APA têm como principal objetivo minimizar 
antecipadamente os efeitos de um futuro desequilíbrio (Massion 1992), por outro lado, os APC 
permitem efetuar correções posturais em tempo real (Bouisset and Zattara 1987).  Os ajustes 
posturais compensatórios dividem-se em respostas de curta latência (resposta monossináptica 
resultante da estimulação das fibras aferentes Ia do fuso neuromuscular) e média latência 
(resultante da estimulação das fibras aferentes II do fuso neuromuscular através de uma via 
excitatória dissináptica modulada subcorticalmente) (Schieppati and Nardone 1999, Jacobs and 
Horak 2007, Schuurmans, de Vlugt et al. 2009, dos Santos, Gorges et al. 2014). Os APA e os APC 
são regulados pelo sistema nervoso central (SNC).  
Quando existem anomalias no controlo postural, quer por doença, quer pelo avanço da 
idade podem resultar problemas graves, que comprometem a qualidade de vida dos indivíduos 
afetados, como quedas e instabilidade na articulação do tornozelo. 
3.3.1 – Subsistemas de controlo postural 
A estabilidade postural é mantida através da interação e do envolvimento dos sistemas 
sensorial (subdividido em sistemas visual, vestibular, propriocetivo e sensorial tátil), 
musculoesquelético e nervoso central  (Cheng 2004) (Figura 3.3). 
Sistema sensorial 
O sistema visual é uma das principais fontes de informação do cérebro humano (Cheng 
2004). Foi claramente demostrado, que a oscilação postural de um individuo saudável com os 
olhos fechados em posição ortostática, aumenta entre 22 a 56% em relação à mesma condição 
mas com olhos abertos (Cheng 2004). Efetivamente,  a visão oferece informações do movimento 
que são importantíssimas para desenvolver respostas automáticas às mudanças das condições 
da superfície de contato (Cheng 2004, Gaerlan 2010).  
O sistema vestibular transmite informações da orientação corporal no enquadramento 
inercial de referência e da aceleração corporal (Lee and Lishman 1975, Sousa 2010).O sistema 
vestibular interage com o sistema propriocetivo, permite ao cérebro distinguir os movimentos 
passivos da cabeça, e por outro lado, no controlo postural efetivo com os olhos fechados 
(Gaerlan 2010).   
O sistema propriocetivo é formado por um conjunto de recetores musculares, articulares e 
cutâneos que enviam informações para o sistema nervoso central sobre, por exemplo, o 
comprimento e a velocidade muscular, a orientação relativa dos segmentos corporais e 
informações sobre o ambiente exterior (como a temperatura e pressão)(Cheng 2004, Sousa 
2010). Por outro lado, a propriocepção é um elemento chave no controlo neuromuscular,  
permite detetar a velocidade e a magnitude de uma perturbação,  reagindo com a ativação 
muscular adequada (Hung 2015).
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Além dos três principais constituintes do sistema sensorial-visual, vestibular e 
propriocetivo, o tato desemprenha um papel igualmente importante no controlo postural 
(Cheng 2004). Este sistema é constituído por recetores cutâneos e táteis que fornecem 
informações sobre a distribuição da pressão na superfície de contato em cada instante (Cheng 
2004).  
Sistema Nervoso    
O sistema nervoso central (SNC) é constituído pelo encéfalo, espinal medula e neurónios 
(Hall and Guyton 2011).  O SNC tem várias áreas associadas ao controlo postural, 
nomeadamente, a área posterior parietal, o córtex motor primário e secundário, o cerebelo, 
os gânglios basais, os  núcleos motores do tronco encefálico e os circuitos motores espinais 
(Cheng 2004). O SNC consegue manter a postura durante o movimento de duas formas. 
Primeiro, através de reações posturais que são uma resposta a uma informação sensorial, que 
indica qual a perturbação que foi induzida (Massion 1994). Em segundo, o SNC é munido de 
ajustes posturais antecipatórios, resultantes da ação de redes adaptativas, que são capazes de 
corrigir os distúrbios desde o seu início (Massion 1994). Como é referido em (Massion 1994), os 
ajustes posturais antecipatório permitem:  
 Minimizar os distúrbios posturais em termos de estabilidade e orientação postural; 
 Preparar a postura adequada para o movimento através da mudança do centro de 
gravidade, como por exemplo, levantar a perna para iniciar a marcha;  
 Auxiliar o movimento em termos de força ou velocidade.  
O grande papel do sistema nervoso central é avaliar, integrar e interpretar os sinais 
sensoriais recebidos de toda a parte do corpo, de forma, a emitir instruções aos músculos 
posturais para manterem a estabilidade (Cheng 2004, Sousa 2010). 
 Sistema musculosquelético  
Para o sistema musculosquelético controlar corretamente a postura deve possuir ossos 
intactos, articulações funcionais e forças musculares adequadas (Cheng 2004). É sabido que a 
elasticidade periférica dos músculos e tendões funciona como uma primeira defesa contra 
perturbações posturais inesperadas ou descompensadas (Massion 1994, Cheng 2004). Vários 
estudos mostram a importância dos músculos no controlo postural, por exemplo, o músculo 
Figura 3.3 - Os subsistemas envolvidos no controlo postural (Adaptado de (Maribo 2011)). 
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tibial anterior desempenha um papel fundamental na manutenção da estabilidade do pé, e 
consequentemente, no equilíbrio do corpo (Cheng 2004). Mudanças no sistema 
musculosquelético podem conduzir a consequências graves, entre as quais: capacidade 
funcional dos músculos diminuída, perda de flexibilidade, diminuição da força muscular, 
aumento da fadiga muscular e redução das velocidades de contração muscular (Shumway-cook 
and Woollacott 2007). (Shumway-cook and Woollacott 2007).  
3.3.2 – Subcomponentes de controlo postural 
Restrições biomecânicas  
As restrições de origem biomecânica exercem uma grande influência nos padrões de 
coordenação postural (Sousa 2010). Limitações impostas pela dor, por restrições da amplitude 
do movimento articular e pelo défice de força muscular podem afetar a manutenção do 
equilíbrio (Horak 1987). A restrição biomecânica mais importante consiste no controlo centro 
de massa do corpo (CM) relativamente à base de suporte (Horak 2006).  Este equilíbrio não é 
definido apenas por uma posição particular, mas por um conjunto de posições espaciais 
determinadas pelo tamanho da superfície de suporte, limite da amplitude articular , força 
muscular e pela informação sensorial disponível (Horak 2006, Sousa 2010). O espaço que define 
o limite da estabilidade corporal, área na qual o individuo pode mover o seu CM, conservando 
o equilíbrio sem mudar a base de apoio, tem o formato de um cone (Figura 3.4). 
Estratégias de movimento 
Existem três tipos de estratégias que podem ser usadas para fazer com que o corpo regresse 
à posição de equilíbrio: duas estratégias mantêm os pés na mesma posição e a outra altera a 
base de apoio através do passo (Sousa 2010). Na estratégia da anca o corpo exerce um momento 
de forças sobre o nível da anca para mover rapidamente o CM (Horak 2006).  É muitas vezes 
usada quando as pessoas se encontram sobre superfícies estreitas, que não permitem aplicar 
um momento de forças adequado ao nível do tornozelo, ou então, quando o CM necessita de 
ser movimentado rapidamente (Sousa 2010). A estratégia do tornozelo, que é a mais utilizada, 
é caracterizada pelo movimento do corpo relativamente à articulação do tornozelo, como um 
pendulo invertido (Horak 2006). Este processo é indicado para pequenos distúrbios ocorridos 
no apoio. A estratégia dos passos realinha a base de suporte debaixo do CM com passos rápidos 
Figura 3.4 - Limites normais e anormais de estabilidade. (A) indivíduo saudável, a posição do seu CM 
encontra-se dentro de um cone imaginário que define os limites de estabilidade. (B)  Mulher com um 
défice sensorial, dado que, tenta inclinar-se para a frente sem mover o seu centro de massa na mesma 
direção. (C) Mulher com défice sensorial, visto que, tenta inclinar-se para trás, mas imediatamente dá 
um passo para aumentar a sua base de apoio (Adaptado de (Horak 2006)). 
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ou saltos na direção da fonte externa de desequilibro (Horak 1987). Esta estratégia é eficaz nas 
perturbações grandes ou rápidas, em que as outras estratégias são manifestamente 
insuficientes ou ineficazes (Horak 1987).    
Estratégias sensoriais  
Uma estratégia sensorial deve integrar informação proveniente dos sistemas 
somatossensorial, visual e vestibular (Horak 1987, Horak 2006). Note-se que, cada individuo 
necessita de reavaliar a sua dependência a cada um dos sentidos à medida que o ambiente 
sensorial muda (Horak 2006, Sousa 2010). Portanto, num ambiente bem iluminado e com uma 
base de suporte estável, os indivíduos saudáveis apoiam-se em informação somatossensorial 
(70%), visual (10%) e vestibular (20%) (Sousa 2010). Contudo, quando o apoio é instável a 
dependência de cada sentido é ajustada, sendo assim, verifica-se um aumento da informação 
vestibular e visual (Horak 2006). (Horak 1987, Horak 2006, Sousa 2010). 
Processamento cognitivo  
Em ambientes estáveis, sem perturbações, apenas são necessárias fontes cognitivas 
mínimas para manter a postura. Mas, em condições instáveis e oscilantes (por exemplo, marcha 
em terreno acidental ou apoio unipodálico) são necessários recursos cognitivos mais exigentes, 
sobretudo, um aumento da contribuição das estruturas corticais envolvidas nas tarefas motoras 
(Sousa 2010). As quedas podem ser resultado de um processamento cognitivo insuficiente 
(Horak 1987, Horak 2006). 
Orientação no espaço   
A capacidade de orientação de diferentes partes do corpo relativamente à força da 
gravidade,  superfície de apoio, ambiente circundante e referências internas é uma 
componente essencial do controlo postural (Horak 2006). Indivíduos com um sistema nervoso 
saudável têm a capacidade de atualizar automaticamente a forma como o corpo é orientado 
no espaço. (Horak 2006).  
3.4 – Plataformas de inversão e supinação 
Um das explicações mais plausíveis para a instabilidade da articulação do tornozelo baseia-
se no baixo nível de controlo que sistema neuromuscular tem durante movimentos de inversão 
repentinos (Vaes, Duquet et al. 2002).Para estudar os movimentos de inversão que dão origem 
à entorse do tornozelo são necessários instrumentos como plataformas  , alçapões, superfícies 
inclinadas  e outros. Eles permitem simular o mecanismo de lesão da entorse (Ha, Fong et al. 
2015).  No caso da entorse lateral do tornozelo, os investigadores usam geralmente plataformas 
inclinadas (Liu 2013). No entanto, no quotidiano as entorses raramente acontecem quando uma 
pessoa está estática, mas em situações de movimento, como a saltar e andar (Nieuwenhuijzen, 
Grüneberg et al. 2002). Assim, muitos dos resultados não podem ser extrapolados para 
condições dinâmicas, embora, já existam instrumentos que permitem estudar saltos sobre 
superfícies inclinadas, ou situações de marcha (Nieuwenhuijzen, Grüneberg et al. 2002, 
Gehring, Wissler et al. 2014).  Na literatura encontram-se vários valores para os ângulos de 
inversão que estes aparelhos atingem, estão situados entre 15º e 50º (Sprigings, Pelton et al. 
1981, Johnson and Johnson 1993, Lynch, Eklund et al. 1996, Ha, Fong et al. 2015). Embora, não  
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seja consensual qual o ângulo máximo que a articulação talocrual possa ter sem que exista 
risco de lesão, grande parte da literatura considera que valores superiores a 35º de inversão 
comprometem a segurança da articulação (Ha, Fong et al. 2015). Assim, grande parte das placas 
de inversão usam inferiores a 30º, de modo, a não comprometerem a integridade dos indivíduos. 
Plataformas de supinação ou alçapões  
Uma plataforma de supinação convencional, que é o instrumento mais usado nos 
laboratórios de biomecânica,  usa valores de ângulos de supinação tipicamente de 20º, 25º e 
30º (Liu 2013). Normalmente, como é mostrado na Figura 3.5, a plataforma é divida em duas 
partes; uma parte fixa para o pé de apoio e um alçapão para o pé a ser testado. Neste caso, 
individuo coloca o pé esquerdo na plataforma estável e o direito no alçapão (Jain, Wauneka et 
al. 2014).  O sujeito é instruído a manter uma posição ereta, pés alinhados, olhos abertos, 
braços relaxados ao longo do corpo e a cabeça numa posição neutra (Jain, Wauneka et al. 
2014). No inicio da experiência o alçapão está travado. Para iniciar o teste retira-se o pino, 
consequentemente, o alçapão cai até atingir o ângulo máximo (Nawoczenski, Owen et al. 1995, 
Rosenbaum, Becker et al. 2000, Eils, Demming et al. 2002, Jain, Wauneka et al. 2014). 
Normalmente, para diminuir as reações reflexas do indivíduo são usados auscultares com 
música nos ouvidos  (Jain, Wauneka et al. 2014). O movimento dos alçapões pode ser livre, 
apenas estar sujeito à aceleração gravítica, ou estar condicionado pela ação de um atuador  
(Nieuwenhuijzen, Grüneberg et al. 2002).  
Plataformas de inversão  
As plataformas de inversão são muito idênticas às de supinação, mas introduzem uma 
movimento adicional, a flexão plantar (Podzielny and Hennig) (Figura 3.6). Os simuladores de 
Figura 3.5 - Ilustração de uma plataforma de supinação. Inicialmente o alçapão está completamente 
na horizontal. Ao ser destravado vai permitir que o alçapão rode até atingir a sua posição máxima ( 
Adaptado de (Jain, Wauneka et al. 2014)). 
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inversão são usados para estudar, sobretudo, a atividade dos músculos peroniais e forças de 
reação  (Podzielny and Hennig , Vaes, Duquet et al. 2002, Chan, Fong et al. 2008, Hagen, 
Sanchez-Bergmann et al. 2015).  
3.5 – Eletromiografia 
Qualquer resposta mecânica é antecedida por um padrão de ativação neural assíncrono e 
por uma resposta elétrica das fibras musculares (Sousa 2009). O sinal electromiográfico mede 
(EMG) as correntes elétricas geradas pelos músculos durante a sua contração (Farfán, Politti et 
al. 2010). O sinal elétrico gerado durante a ativação muscular, conhecido como sinal 
mioelétrico, é produzido a partir de pequenas correntes elétricas. Estas correntes resultam das 
trocas iónicas ao nível das membranas musculares , sendo detetadas com ajuda de elétrodos 
(Jamal 2012). Na biomecânica existem três aplicações principais associadas ao uso da EMG (De 
Luca 1997): para determinar o início da ativação muscular, obter a força produzida por cada 
músculo, e investigar possíveis processos de fadiga que ocorram dentro de um músculo.  
Na recolha de sinal electromiográfico existem duas questões essenciais que influenciam a 
fidelidade do sinal (De Luca 2002). Primeiro, é a razão sinal/ruído. Geralmente, o ruído é 
definido como o sinal elétrico que não faz parte dos sinal EMG desejado (De Luca 2002). Em 
segundo lugar, a distorção do sinal. Em que, a contribuição relativa de qualquer frequência no 
sinal EMG não deve ser alterada (De Luca 2002). 
  Existem dois tipos de EMG, EMG de superfície (sEMG) e EMG intramuscular. Os seus sinais 
electromiográficos são registados por elétrodos não invasivos e invasivos, respetivamente 
(Cifrek, Medved et al. 2009, Cunha 2016). 
3.5.1 – Caraterísticas do sinal electromiográfico 
Existem alguns fatores que podem influenciar a amplitude do sinal electromiográfico, por 
exemplo, o número e o tamanho das fibras musculares ativas, o tamanho dos elétrodos e a 
Figura 3.6 - Plataforma de supinação (Adaptado de (Hagen, Sanchez-Bergmann et al. 2015)). 
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orientação dos elétrodos de deteção relativamente às fibras musculares ativas (Sousa 2009). A 
frequência do sinal é influenciada pelo tamanho das fibras e pela distância entre os elétrodos 
de deteção e as fibras ativas (COMRX 1992, Sousa 2009).  
A amplitude do sinal EMG é aleatória na sua natureza e pode ser razoavelmente 
representada por uma função Gaussiana (De Luca 2002). A amplitude do sinal varia entre 0 a 
10 mV (pico-a-pico). A frequência do sinal está limitada entre 0 a 500 Hz, sendo a faixa de 50-
150 Hz a mais utilizada (De Luca 2002).  
3.5.2 – Tipos de elétrodos 
A atividade bioelétrica dos músculos do corpo humano é detetada com a ajuda de elétrodos 
EMG. Existem dois tipos principais de elétrodos: superfície e inseridos (elétrodos de agulha e 
fio fino) (Jamal 2012).  A escolha do tipo de elétrodo depende do músculo que está a ser 
estudado (Türker 1993).  Para músculos superficiais grandes aconselha-se o uso de elétrodos 
de superfície, por outro lado, quer para músculos superficiais pequenos, quer para músculos 
que se encontram sob outros músculos é aconselhado o uso de elétrodos intramusculares 
(Türker 1993).
Figura 3.7 - Espectro de frequências do sinal EMG do músculo Tibial anterior durante uma força de 
contração isométrica (Adaptado de (De Luca 2002))).  
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Figura 3.8 - Elétrodo EMG de fio fino (Adaptado de (Jamal 2012)). 
 
Figura 3.9 – Elétrodo ativo de superfície , modelo Delsys 2.1 (Adaptado de (Jamal 2012)). 
 
Elétrodos de agulha   
Os elétrodos de agulha são amplamente utilizados em procedimentos clínicos para 
avaliações neuromusculares, tendo duas grandes vantagens na sua utilização (Jamal 2012). 
Primeiro, a sua pequena área de captação permite lhe reconhecer potenciais de ação da 
unidade motora individuais durante contrações de forças relativamente baixas. Em segundo 
lugar, eles podem ser reposicionados dentro do músculo após a inserção, de modo, a que novas 
zonas do tecido possam ser exploradas.  
Elétrodos de fio fino 
Os elétrodos de fio (Figura 3.8) são mais utilizados que os de agulha para estudos 
cinesiológicos, porque são mais finos e de mais fácil implementação e remoção (Türker 1993). 
Além disso, são menos dolorosos que os elétrodos de agulha.  Os materiais mais utilizados para 
o seu fabrico são as ligas de platina, prata, níquel e crómio (Jamal 2012).   
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Elétrodos de superfície  
Os elétrodos de superfície podem ser ativos ou passivos (Figura 3.9). Os ativos possuem as 
seguintes caraterísticas (Türker 1993): altas resistências de entrada (1,012 Ω), não são 
suscetíveis a alterações da resistência elétrica da pele e são construídos em amplificadores 
(amplificam o sinal elétrico várias vezes). Por outro lado, os elétrodos passivos necessitam de 
estar ligados a um circuito de amplificação externa, com a ajuda de fios de ligação, para uma 
aquisição adequada do sinal EMG (Jamal 2012).  Nestes, devem ser removidas as células mortas 
da pele e os pêlos, normalmente, com uma solução alcoólica, para reduzir a resistência elétrica 
da pele (Türker 1993, Sousa 2009).   
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3.5.3 – Localização dos elétrodos  
 
 
Os elétrodos devem ser colocados entre um ponto motor e a inserção de um tendão, ou 
entre dois pontos motores (De Luca 2002) (Figura 3.10). O eixo longitudinal do elétrodo deve 
alinhado paralelamente ao comprimento das fibras musculares  (De Luca 2002, Sousa 2009), 
como está representado na Figura 3.10. No entanto, não devem ser colocados sobre ou perto 
do tendão do músculo, porque as fibras musculares aproximas dos tendões são mais finas e em 
menor número, o que reduz a amplitude do sinal EMG (Soderberg and Knutson 2000, De Luca 
2002). De igual modo, o elétrodo não deve ser estar sobre um ponto motor, pois  é um ponto 
situado no músculo onde a introdução de uma pequena corrente elétrica causa contrações 
percetíveis da superfície das fibras musculares (De Luca 2002). Portanto, um ponto motor é um 
mau local para recolher sinal EMG.   
3.5.4 – Processamento de sinal electromiográfico 
No domínio do tempo são usados na maioria das vezes dois parâmetros de processamento: 
a amplitude média do sinal retificado e o root mean squared (RMS) (De Luca 1997, De Luca 
2002, Farfán, Politti et al. 2010).  
Os avanços tecnológicos, ao nível dos dispositivos eletrónicos, tornaram possível calcular o 
RMS e a média do valor retificado do sEMG (Sousa 2009). Embora ambas as variáveis 
representem a medição da área abaixo da curva do sinal considerado (Sousa 2009) , apenas o 
Figura 3.10 - O espetro de frequências e amplitude do sinal EMG é afetado pela localização do elétrodo. 
O local preferencial para a sua localização é na linha média do músculo, entre a zona de inervação e a 
junção miotendínea (Retirado de (De Luca 1993)) 
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RMS tem significado biológico (Sousa 2009). Ele é uma medida da intensidade do sinal, sendo o 
parâmetro que melhor reflete a correlação fisiológica do comportamento da unidade motora 
durante a contração muscular. Assim, o RMS é mais que a amplitude média do sinal retificado 
(De Luca 2002). Este valor é função do número das unidades motoras ativas, da taxa de 
ativação, da velocidade de propagação do sinal, da duração da unidade motora e das 
caraterísticas dos instrumentos usados (De Luca 1993, Sousa 2009).  
Os sinais de EMG devem ser livres de artefactos mecânicos (movimentos de cabos ou de 
elétrodos e interferências de rede), ruído elétrico ( gerado nos elétrodos e nos cabos que ligam 
os elétrodos ao amplificador) e cross talk (resulta da recolha de atividade elétrica de outros 
músculos que não estão em estudo) (Sousa 2009). É possível eliminar ou reduzir os artefactos 
mecânicos e elétricos através de filtros, contudo, não é possível com o cross talk (Sousa 2009) 
3.6 – Modelos do pé-tornozelo 
Ao longo dos anos foram desenvolvidos e propostos inúmeros modelos do pé e tornozelo, 
diferindo no número e na definição dos seus segmentos. Eles podem ser divididos em duas 
categorias:  cinemático/cinéticos e musculosqueléticos. Esta secção tem como objetivo dar 
uma visão geral dos diferentes tipos de modelos do pé.  
3.6.1 – Modelos musculosqueléticos do pé   
Os modelos musculosqueléticos incluem os músculos e os ligamentos, sendo usados para 
calcular forças musculares ou ligamentares, em combinação com simulações dinâmicas do 
movimento (Silveira 2015).  
Um dos principais trabalhos nesta área foi realizado por (Delp, Loan et al. 1990), que 
consiste no desenvolvimento de um modelo musculosquelético dos membros inferiores, para 
estudar de que modo é que as mudanças na geometria musculosquelética provocadas por 
intervenções cirurgia afetam as forças e momentos musculares sobre as articulações (Delp, 
Loan et al. 1990). O modelo é constituído por quarenta e três atuadores músculo-tendões, que 
são representados por segmentos de reta, com uma origem e uma inserção. O modelo considera 
que o pé tem três articulações - talocrual, subtalar e metatarsofalângicas. Os músculos são 
modelados tendo por base o modelo de três elementos proposto por Hill, com um elemento 
contrátil (CE) em paralelo com um componente elástico passivo, ambos, em série com um 
elemento elástico (Delp, Loan et al. 1990, Silveira 2015) (Figura 3.11). O elemento em paralelo 
modela o comportamento elástico do músculo, enquanto que, o componente elástico em série 
representa o comportamento não-linear do tendão.  
O modelo de três elementos do atuador músculo-tendão de Hill foi melhorado e otimizado, 
sendo atualmente composto por quatro elementos, como mostra a Figura 3.12 (Pandy 2001).  
O modelo é igualmente constituído por um elemento contrátil (CE), onde a força gerada é capaz 
de modelizar as propriedades de força-comprimento-velocidade (Afonso 2015).  O SEE 
representa a rigidez ativa do músculo através de um elemento elástico posicionado em série, 
enquanto que o PEE representa a rigidez passiva do músculo. O comportamento dinâmico de 
cada atuador é descrito por uma equação diferencial, não linear, que relaciona a força do 
músculo-tendão (𝐹 
𝑀𝑇), comprimento do músculo-tendão (𝑙 
𝑀𝑇
), a velocidade de contração do 
músculo-tendão (𝑣 
𝑀𝑇) e a ativação muscular (𝑎𝑚) com a taxa de variação da força músculo-
tendão (Pandy 2001):    
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Figura 3.11 - Modelo atuador músculo-tendão. A propriedades do músculo são representadas por um 
elemento contrátil ativo (CE), em paralelo com um elemento elástico passivo.  O músculo está em série 
com o tendão, que é representado por um elemento elástico de comportamento não-linear. A força no 
músculo 𝐹𝑀, e a força no tendão 𝐹𝑇  são normalizadas para o máximo da força isométrica 𝐹0
𝑀; enquanto, 
que o comprimento do tendão 𝑙𝑇, e o comprimento das fibras musculares 𝑙𝑀 são normalizadas pelo 
comprimento ótimo das fibras musculares 𝑙0
𝑀. 𝑙 
𝑀𝑇 representa o comprimento do atuador tendão-músculo, 
α é o ângulo de penetração e  𝐿𝑠
𝑇 é o comprimento de repouso do tendão (Adaptado de (Delp, Loan et al. 
1990)).   
 
  ?̇?𝑀𝑇 = 𝑓(𝐹 
𝑀𝑇 , 𝑙 
𝑀𝑇, 𝑣 
𝑀𝑇, 𝑎𝑚),  0 ≤ 𝑎𝑚 ≤ 1         (3.1) 
 
 
 
 
 
 
  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 3.12 –  Modelo do atuador músculo-tendão, composto por um tendão em série com um músculo. O 
modelo é constituído por um elemento contrátil (CE) em série com um elemento elástico (SEE) , ambos,  
em paralelo com outro elemento elástico (PEE) (Adaptado de (Pandy 2001)). 
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3.6.2 – Modelos cinéticos e cinemáticos do pé   
A cinética preocupa-se com o estudo das forças que causam o movimento, onde se incluem 
as forças internas e externas (Winter 1990, Knudson 2007). As forças internas são geradas pela 
atividade muscular, ligamentos, ou pelo atrito nos músculos e nas articulações (Winter 1990). 
As forças externas incluem cargas externas, forças de reação, forças ativas e forças passivas 
(por exemplo, resistência do ar) (Winter 1990). Por outro lado, a cinemática pode ser definida 
como sendo o estudo do movimento sem se preocupar com as forças ou momentos que o 
produzem (Winter 1990). A cinemática inclui grandezas físicas angulares e lineares, como os 
deslocamentos, as acelerações e as velocidades.  
Os modelos do pé e tornozelo podem dividir-se em três categorias (F.Harris, Jenders et al. 
2008): (1) as articulações talocrual e subtalar são representadas como articulações em 
dobradiça (um grau de liberdade), (2) o complexo do tornozelo é representado por uma única 
articulação esférica, ou (3) a articulação talocrual é representada por um sistema de ligação 
de quatro barras.  A maioria dos modelos cinemáticos do pé considera que o pé se divide em 
três segmentos (Silveira 2015).  Por exemplo, o modelo do pé de Oxford divide o pé em antepé 
(metatarsais), retropé (inclui o calcânio e o astrágalo) e hálux (Carson, Harrington et al. 2001). 
Um outro exemplo (Okita, Meyers et al. 2009),  divide o pé em parte inferior da perna (tíbia e 
perónio) , retropé (calcânio e astrágalo) e antepé (ossos tarsais, metatarsais e dedos). Esta 
publicação considera que a perna e o retropé são corpos rígidos, porém, afirma o antepé não 
cumpre os requisitos de corpo rígido, em consequência do elevado número de movimentos 
relativos dos seus segmentos. Em 2005, o modelo de Oxford foi adaptado , de modo, a poder 
ser usado em estudos de pés de crianças (Stebbins, Harrington et al. 2006). Por outro lado, foi 
proposto um modelo tridimensional do pé que inclui o antepé, o retropé , o hálux e um 
segmento que representa a perna (Rattanaprasert, Smith et al. 1999).  
Posteriormente, um conjunto de investigadores afirma que os modelos de três segmentos 
são insuficientes, deste modo, decide estudar o efeito da incorporação de um modelo de quatro 
elementos na cinemática do pé durante a marcha (Cobb, Tis et al. 2009). Assim, o pé é 
constituído pelo retropé, complexo calcânionavicular, antepé e zona metatarsofalângica. Em 
2009, foi proposto um modelo de quatro elementos, idêntico ao anterior, para estudar a 
cinemática e a dinâmica do pé diabético (Sawacha, Cristoferi et al. 2009).  
Com o objetivo de comparar a cinemática do pé de indivíduos com disfunção no tendão 
tibial posterior com  indivíduos saudáveis foi usado um modelo cinemático do pé de cinco 
elementos- tíbia, retropé, antepé medial, antepé lateral e hálux (Tome, Nawoczenski et al. 
2006). Outro modelo do pé com cinco elementos foi utilizado para estudar o movimento 
postural da marcha (Leardini, Benedetti et al. 2007). Ele inclui a perna, o calcânio, os 
metatarsais, o médio pé e o hálux. Posteriormente, este modelo foi usado para investigar a 
relação entre a mobilidade das articulações e a pressão plantar (Caravaggi, Giacomozzi et al. 
2014).   
 Em 1993, foi proposto um modelo do pé de oito segmentos , interligados por articulações 
em dobradiça, para estudar a cinemática e cinética das articulações durante a marcha (Silveira 
2015). Em que o contato do pé com a superfície é representado por molas e amortecedores em 
paralelo. Em 2002,  foi proposto um modelo de nove elementos para estudar a cinemática e a 
cinética da marcha de adolescentes (MacWilliams, Cowley et al. 2003). Os segmentos incluídos 
são o hálux, dedos mediais, dedos laterais, antepé medial, antepé lateral, calcânio, cuboide, 
astrágalo/navicular/cuneiformes e a tíbia/perónio.
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Figura 3.13 - Dinâmica do atuador músculo-tendão (Adaptado de (Afonso 2015)). 
Por último, em 2012, é proposto um novo modelo, garantindo que a  maior parte dos 
modelos cinemáticos existentes são demasiados complexos para uso clínico (Bruening, Cooney 
et al. 2012). Assim, ele é constituído pela perna (tíbia e perónio) e por três segmentos do pé: 
retropé (calcânio e astrágalo), antepé (navicular, cuboide, cuneiformes e metatarsais) e o 
hálux. 
3.6.3 – Modelo de ativação muscular 
A dinâmica de ativação muscular é geralmente representada por uma equação de primeira 
ordem que transforma a excitação neural em ativação muscular (Neptune and Wright 2000, 
Neptune 2000). Seguidamente, a ativação muscular é transformada em contração muscular, 
permitindo gerar forças (Figura 3.13).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Os músculos não podem ser ativados ou relaxados instantaneamente (Pandy 2001). O atraso 
entre a excitação e a ativação (ou desenvolvimento da força muscular) é devido, sobretudo, 
ao tempo que o cálcio demora a libertar-se do retículo sarcoplasmático até chegar à troponina 
(Pandy 2001). Assim, o tempo de atraso entre a excitação muscular (𝑢) e a ativação muscular 
(𝑎𝑚) é definida por uma equação diferencial de primeira ordem (Pandy 2001):  
 
 
?̇?𝑚 =
1
𝜏 𝑟𝑖𝑠𝑒 
(𝑢2 − 𝑢𝑎𝑚) +
1
𝜏 𝑓𝑎𝑙𝑙 
 (𝑢 − 𝑢𝑎𝑚),     𝑢 = 𝑢(𝑡) ; 𝑎𝑚 = 𝑎𝑚(𝑡)  , 
 
onde 𝑎𝑚 e  ?̇?𝑚 representam a ativação e a taxa de variação da ativação muscular, 
respetivamente;  𝜏 𝑟𝑖𝑠𝑒 e 𝜏 𝑓𝑎𝑙𝑙  são constantes temporais.  
3.7 – Sumário  
Os ligamentos do complexo lateral do tornozelo são os mais suscetíveis a lesões provocadas 
por movimentos de inversão excessivos, principalmente o LPAA  
O exame físico de diagnóstico da entorse, que é o primeiro a ser realizado, deve incluir a 
inspeção, apalpação, pesquisa de movimentos anormais entre outros testes específicos. No que 
diz respeito às terapêuticas, elas variam consoante o grau de severidade da lesão, mas é comum 
utilizar-se o protocolo RICE (rest, ice, compression e elavation).  
Episódios de lesão continuados ou tratamentos inapropriados podem levar à instabilidade 
crónica do tornozelo, comprometendo o controlo postural. Ela está associada a instabilidades 
mecânica e funcional. O controlo postural (CP) tem um duplo objetivo manter orientação 
postural e o equilíbrio. A orientação postural é responsável pelo alinhamento do corpo em 
relação à força gravítica, base de suporte, ambiente visual e às referências internas. Em 
(3.2) 
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contrapartida, o equilíbrio postural assegura a estabilização do centro de massa durante 
desequilíbrios internos. Desta interação surgem os APA e APC.  
Os modelos computacionais do pé e tornozelo podem ser divididos em duas categorias: 
cinemáticos/cinéticos e musculosqueléticos. Em primeiro lugar, o modelo musculosquelético 
mais usado, que foi desenvolvido por Delp (Delp, Anderson et al. 2007), representa um atuador 
músculo-tendão; em que o músculo está em série com o tendão . Em segundo lugar, os modelos 
cinemáticos/cinemáticos representam com maior ou menor complexidade a estrutura pé-
tornozelo. Existem inúmeros modelos propostos, diferindo no número e na definição dos seus 
segmentos. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
  
Capítulo 4  
Modelização e Simulação Computacional  
4.1 – Introdução 
O OpenSim é um programa de livre acesso desenvolvido pelo NCSRR (National Center for 
Simulation in Rehabilitation Research) da universidade de Stanford, nos Estados Unidos da 
América, que permite simular, modelizar e analisar o sistema musculosquelético (Delp, 
Anderson et al. 2007). A primeira versão do programa foi lançada em 2007, atualmente, está 
disponível a versão OpenSim 3.3, lançada em 2015 (Uchida 2016). O software é escrito em ANSI 
C++, e a interface gráfica é desenvolvida em Java, o que permite que o programa seja 
executado em  sistemas operacionais comuns (Delp, Anderson et al. 2007).  
O OpenSim permite construir modelos musculosqueléticos, analisar os seus movimentos, e 
fornece um conjunto de ferramentas que permitem extrair informação cinemática, dinâmica e 
de ativação muscular (Seth, Sherman et al. 2011). Estas ferramentas incluem a cinemática 
inversa, que permite determinar as coordenadas internas dos elementos a partir das posições 
espaciais de marcadores; a dinâmica inversão para determinar o conjunto de forças 
generalizadas; a otimização estática para decompor as forças generalizadas entre atuadores 
redundantes; e a dinâmica de avanço para determinar as trajetórias pela integração das 
equações dinâmicas do sistema (Seth, Sherman et al. 2011).  
Os modelos musculosqueléticos são constituídos por um conjunto de elementos, que 
desempenham um papel específico na simulação computacional (Delp, Anderson et al. 2007, 
Seth, Sherman et al. 2011).  Onde estão incluídos: os ossos, as articulações, elementos de 
contacto, músculos e ligamentos.  O modelo musculosquelético utilizado foi o “Gait2392”, 
disponível nas bibliotecas do programa.  
Neste capítulo, são descritos todos os passos necessários para a construção e modelização 
de um movimento de supinação provocado por uma plataforma, assim como, o processo de 
simulação dinâmica. Inicialmente, é explicado o processo de incorporação dos ligamentos 
laterais do pé no modelo. Posteriormente, é apresentado o modo como a plataforma de 
inversão foi desenvolvida e inserida ao modelo. Seguidamente, são definidas as superfícies de 
contacto entre o modelo e as superfícies envolventes. Depois, é explicado o método de 
implementação dos constrangimentos, seguido, pela definição de um movimento pré-
estabelecido para a placa de supinação. Além disso, é registado o modo como é construído o 
plug-in que contém um conjunto de controladores reflexos. Por último, são realizadas 
simulações, usando a ferramenta “Dinâmica de avanço” (Forward Dynamics). 
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4.2 – Modelização do sistema de supinação 
A construção do ensaio assenta em duas bases: anatómica/fisiológica e física. Em primeiro 
lugar, a base anatómica tem como principal objetivo aproximar biologicamente o modelo 
musculosquelético com a realidade, através da incorporação dos ligamentos laterais do pé, 
assim como, com a implementação de um controlador de ativação muscular. Paralelamente, 
foi necessário tornar o ensaio de supinação funcional e demostrativo da realidade. Para esse 
efeito, foram definidos os constrangimentos e as superfícies de contacto  
4.2.1 – Modelo musculosquelético  
No presente trabalho, usou-se o modelo musculosquelético “Gait2392” (Figura 4.1), 
disponível online, ou nas bibliotecas do OpenSim (Au 2015). Este modelo tridimensional, de 
vinte e três graus de liberdade, é constituído por setenta e seis músculos e por sete diferentes 
articulações (Au 2013). A massa genérica deste modelo é de 76,16 Kg.  
 
 
 
Figura 4.1 - Modelo do OpenSim “Gait2392” utilizado nas simulações 
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Neste modelo, o complexo do pé é constituído por três segmentos: astrágalo, pé e dedos 
(Figura 4.2). O primeiro segmento é constituído apenas pelo astrágalo (ou Tálus). O segundo 
elemento, o pé, agrupa os seguintes ossos: calcâneo, navicular, cuboide e metatarsos. Por 
último, o segmento dos dedos abrange as falanges distais e proximais.  
 
 
 
 
 
 
 
Por outro lado, o modelo do pé incorpora três articulações: talocrural, subtalar e 
metatarsofalângicas (Au 2013) (Figura 4.3).  As articulações talocrural e subtalar produzem 
movimentos de forma realista; contrariamente, as articulações metatarsofalângicas não 
traduzem fidedignamente a realidade, visto que, as falanges estão separadas dos metatarsos 
(Au 2013), como se pode verificar na Figura 4.2. Para corrigir está situação, o eixo das 
articulações metatarsofalângicas é rodado de oito graus, no sentido inverso, para minimizar a 
desarticulação.  
O modelo inclui os músculos extrínsecos do pé (Figura 4.4). O compartimento anterior 
engloba os músculos tibial anterior, extensor longo do hálux, extensor longo dos dedos e o 
peronial terceiro. O compartimento superficial é constituído pelos gastrocnémios medial e 
Figura 4.2 - Ossos do pé no modelo do OpenSim “Gait2392”. 
Figura 4.3 - Localização e orientação das articulações do pé. No modelo “Gait2392” o pé é constituído 
pelas articulações subtalar (ST), talocrural (ANK) e metatarsofalângicas (MTP) (Adaptado de (Au 2013)).  
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lateral, e o solear. Por fim, o complexo lateral engloba os músculos peronial longo e peronial 
curto. lateral, e o solear.  
4.2.2 – Incorporação dos ligamentos   
Recordando o capítulo 2, os ligamentos são estruturas anatómicas que têm a função de 
estabilizar as articulações. Normalmente, os ligamentos não estão incluídos nos modelos do pé, 
pois grande parte deles é utilizada para estudar o comportamento muscular. No entanto, os 
ligamentos desempenham um papel fundamental na biomecânica das articulações. Assim, 
achou-se importante incorporar no modelo os ligamentos mais importantes do complexo do pé-
tornozelo para a estabilidade articular durante movimentos de supinação. Estes ligamentos 
são: LPAA, LPAP e LPC. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
O género de ligamento incorporado no modelo foi desenvolvido por J. Wismans (Wismans, 
Veldpaus et al. 1980). Este representa o ligamento como um elemento elástico não linear. O 
Figura 4.5 - As três distintas regiões da curva de tensão/deformação:(1) Região não linear, (2) região 
linear, e (3) região de cedência (Adaptado de (Robi, Jakob et al. 2013)). 
Figura 4.4 - Músculos extrínsecos do pé que constituem o modelo “Gait2392” (Adaptado de (Silveira 
2015)). 
 
                      
48                         Modelização e Simulação Computacional 
 
 48 
comportamento do ligamento é dividido em três regiões distintas (Figura 4.5) : regiões não 
linear, linear e de cedência (Robi, Jakob et al. 2013). A região não linear representa o 
recrutamento das fibras de colagénio, e termina a cerca de 2% de deformação. Seguidamente, 
a região linear é caracterizada pela resposta das fibras de colagénio à carga a que foi 
submetida.  
Para a inserção dos ligamentos usou-se o plug-in “UW Ligament Model”.  Este plug-in 
encontra-se disponível gratuitamente no repositório do OpenSim. As etapas para a sua 
incorporação são as seguintes: 
1. Fazer o download do ficheiro “UWLigamentPlugin.dll” dos arquivos do OpenSim; 
2. Copiar o ficheiro “UWLigamentPlugin.dll” para a pasta “plugins”; 
3. Abrir o OpenSim. Nota: O Plugin apenas está disponível para a versão 64 bits do 
programa. 
4. Na barra de ferramentas do programa, selecionar “Tools > User Plugins > 
UW.LigamentPlugin.dll; 
5. Selecionar a caixa que diz “Always load this library on entry” e carregar “ok”. 
Para se definir cada ligamento convenientemente são necessárias as seguintes propriedades 
mecânicas (Vignos, Smith et al. 2015), :  
1. Rigidez linear (𝐾) do ligamento, expressa em Newtons por deformação (N); 
2. Deformação de transição do ligamento (𝜀𝑡) , que representa a deformação que separa 
as partes quadrática e linear no gráfico força-deformação; 
3. Deformação de referência, que representa a deformação do ligamento quando este se 
encontra em extensão total; 
4. O comprimento de referência do ligamento expresso em metros (m); 
5. E o coeficiente de amortecimento (𝑐) expresso em segundos (s). Tipicamente, os 
ligamentos apresentam um valor normalizado de 𝑐 = 0.003 s.  
Propriedades que foram obtidas a partir das curvas Tensão-deformação e Força-deformação de 
cada ligamento, com base na literatura (Corazza, O’connor et al. 2003).  
Tabela 4.1- Dados retirados da literatura que permitiram construir as curvas Tensão- deformação e Força-
deformação (Corazza, O’connor et al. 2003). Ligamento perónio-astragalino anterior (LPAA), ligamento 
perónio astragalino posterior (LPAP) e ligamento perónio-calcanio (LPC). 
L
ig
a
m
e
n
to
s 
Dados retirados da literatura 
Comprimento 
do ligamento 
(mm) 
Deformação 
no ponto de 
cedência 
Tensão no 
ponto de 
cedência 
(MPa) 
Rigidez 
(N/mm) 
Modulo de 
elasticidade 
(MPa) 
Área da 
seção 
(mm 𝟐) 
L
P
A
A
 
10.50 0.14 22.59 141.8 255.5 12.9 
L
P
A
P
 
15.3 0.16 25 164.3 216.5 21.9 
L
P
C
 
17.5 0.13 43.64 126.6 512 9.7 
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Figura 4.6 - Curva Força-comprimento caraterística de um ligamento. 𝐾 representa a rigidez linear do 
ligamento e  𝜀𝑡 a deformação de transição (Adaptado de (Vignos, Smith et al. 2015)). 
 
As curvas Força-Deformação foram construídas com base nas equações que governam o 
comportamento elástico dos ligamentos (Wismans, Veldpaus et al. 1980, Blankevoort and 
Huiskes 1991, Corazza, O’connor et al. 2003).  O comportamento elástico do ligamento é 
descrito por uma função definida por ramos (Equação 4.1) constituída por uma parte quadrática 
e por outra linear:  
 
𝐹𝑒𝑙á𝑠𝑡𝑖𝑐𝑎 = {
1
2
𝑘𝜀2,   0 ≤ 𝜀 ≤ 𝜀𝑡
𝑘 (ε −
𝜀𝑡
2
) ,    𝜀 > 𝜀𝑡
0,    𝜀 < 0
 ,                      (4.1) 
 
onde 𝑘 representa a rigidez linear, 𝜀𝑡 a deformação de transição e 𝜀 a deformação num 
determinado instante.  
Por outro lado, as curvas tensão-deformação dos ligamentos, de acordo com (Corazza, 
O’connor et al. 2003)  são obtidas pela seguinte função definida por ramos:  
 
 
σ =
{
 
 
E0
2εt
ε2,    0 ≤ ε ≤ εt
E0
2
+ εtE0(ε − εt), ε > εt  
0,    ε < 0
,             (4.2) 
 
onde 𝐸0 representa o módulo de elasticidade do ligamento, 𝜀𝑡 a deformação de transição e 𝜀 
a deformação num determinado instante. 
 
Além disso, os ligamentos têm uma componente de amortecimento que é definida por:  
 
𝐹𝑎𝑚𝑜𝑟𝑡𝑒𝑐𝑖𝑚𝑒𝑛𝑡𝑜 = 𝑘𝑐𝜀̇ ,                                               (4.3) 
 
onde 𝑘 representa a rigidez linear, 𝑐 o coeficiente de amortecimento e 𝜀̇ a taxa de variação da 
deformação. 
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(4.5) 
 
(4.6) 
 
De acordo com a literatura (Ozeki, Yasuda et al. 2002), os comprimentos dos ligamentos 
laterais são maiores na sua posição de referência, quando a articulação está em total extensão, 
do que na posição neutral. Assim, o comprimento do LPAA é maior 0.64+/-0.32 mm que o 
inicial, correspondendo à posição de dorsiflexão de 16.2+/-2.6º. Por outro lado, o LPAP é maior 
0.67+/-0.38 mm relativamente ao comprimento inicial, na posição de dorsiflexão de 18.0+/- 
7.5º. E por último, na posição de dorsiflexão de 17.8+/-6.4º o LPC aumenta de comprimento 
em 0.94+/-0.31mm. Considerando os valores médios, foram calculadas as deformações 
correspondentes ao comprimento de referência pela seguinte equação:   
 
ε =
L−L0
L0
 , 
 
onde 𝜀 é a deformação, 𝐿 o comprimento do ligamento num determinado instante e 𝐿0 é o 
comprimento inicial. 
 
Por outro lado, a rigidez foi obtida a partir das curvas Força-deformação, através do declive 
da reta que define o comportamento linear do ligamento. Por último, e com base na equação 
que define o comportamento quadrático das curvas Tensão-deformação, foram calculadas as 
deformações de transição a partir das seguintes expressões:  
 
                                              εt =
E0
2β
  
β =
E0
2
4
(E0εcd − σcd), 
onde 𝜺𝒕 é a deformação de transição, 𝐄𝟎 o módulo de elasticidade,  𝜺𝒄𝒅 a deformação de 
cedência e 𝛔𝒄𝒅 a tensão de cedência.  
Tabela 4.2 - Valores das propriedades mecânicas usadas para definir os ligamentos perónio-astragalino 
anterior (LPAA), perónio astragalino posterior (LPAP) e perónio-calcanio (LPC). 
Ligamento 
Propriedades mecânicas  
Rigidez (N)  
Deformação de 
transição 
Comprimento 
de referência (m) 
Deformação de        
referência 
LPAA 3295.95 0.103 0.011 0.06 
LPAP 4741.35 0.089 0.0162 0.03 
LPC 4966.40 0.090 0.0184 0.05 
 
(4.4) 
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O passo seguinte, consiste em perceber a arquitetura dos ligamentos e a sua localização no 
pé. A disposição e localização dos ligamentos é definida por um conjunto de pontos (origem, 
inserção e pontos de passagem) (Figura 4.7 e Figura 4.8). Foram retiradas da literatura as 
informações necessárias sobre a localização de cada um dos três ligamentos. Na Tabela 4.3 
estão indicadas as coordenadas dos pontos de origem e inserção dos três ligamentos utilizados.   
 
 
Tabela 4.3 - Localização dos ligamentos perónio-astragalino anterior, perónio-astragalino posterior e 
perónio-calcanio no modelo do pé 
Ligamento Ponto Coordenadas Corpo 
Segmento do 
modelo 
LPAA_esquerdo 
Origem (0, -0.449, -0.022) Perónio tibia_l 
Inserção (0.006, 0.0048, -0.015) Astrágalo talus_l 
LPAA_direito 
Origem (0, -0.421, 0.024) Perónio tíbia_r 
Inserção (0.004, 0.004, 0.016) Astrágalo talus_r 
LPAP_esquerdo 
Origem (-0.001, -0.416, -0.024) Perónio tibia_l 
Inserção (-0.006, 0.006, -0.011) Astrágalo talus_l 
LPAP_direito 
Origem (-0.009, -0.420, 0.022) Perónio tíbia_r 
Inserção (-0.009, 0.003, 0.008) Astrágalo talus_r 
LPC_esquerdo 
Origem (-0.008, -0.425, -0.029) Perónio tíbia_l 
Inserção (0.033, 0.034, -0.010) Calcânio calcn_l 
LPC_direito 
Origem (-0.007, -0.427, 0.029) Perónio tíbia_r 
Inserção (0.037, 0.031, 0.0124) Calcânio calcn_r 
 
Figura 4.7 – Ligamentos incorporados no modelo do pé. Vista lateral 
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4.2.3 – Plataforma de supinação   
Com o intuito de estudar a entorse lateral do tornozelo, foram simulados movimentos de 
supinação através de uma plataforma com um ângulo de inclinação máximo de 30 graus.  No 
OpenSim esta plataforma foi representada como um simples alçapão (Figura 4.9). Embora, as 
plataformas de inversão e supinação sejam instrumentos mais complexos, no presente trabalho 
apenas foi necessário considerar a parte móvel da plataforma, de modo, a garantir a supinação 
do pé direito. 
  Este objeto foi desenvolvido no software SolidWorks, com as dimensões de 350x220x15 
mm. Posteriormente, o ficheiro foi guardado em formato. STL para poder ser incorporado nas 
bibliotecas do OpenSim. Repare-se, que neste modelo o instrumento é considerado uma 
plataforma de supinação e não de inversão, pois, o movimento de flexão plantar imposto não 
é significativo.  
 
 
Figura 4.8 – Ligamentos incorporados. Vista posterior 
Figura 4.9 - Placa de supinação de dimensões de 350x220z15 mm, desenvolvida em SolidWorks, no lado 
esquerdo. E a placa no modelo do OpenSim na sua amplitude máxima (30º).   
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4.2.4 – Estabelecimento do contacto entre os corpos  
Na ausência de dados experimentais, o contacto com o meio envolvente deve ser modelado. 
O modelo biomecânico envolve contacto entre a base do pé direito e a superfície do alçapão e 
entre a base do pé esquerdo e a superfície de apoio (chão). O OpenSim fornece duas abordagens 
para a definição do contacto entre corpos. A primeira é o modelo da Fundação Elástica, que 
usa uma malha para representar superfícies geométricas em contacto, sendo mais indicada 
para superfícies complexas (Sherman, Seth et al. 2011). E em segundo lugar, a teoria do 
contacto de Hertz (Johnson and Johnson 1987), em que são  geradas forças e deformações com 
base na teoria da elasticidade linear. Esta última  está limitada a objetos de complexidade 
reduzida (Sherman, Seth et al. 2011). Nesta dissertação, optou-se pela teoria do contacto 
Hertziano pelo facto da complexidade das geometrias não justificar o uso do modelo da 
Fundação Elástica. 
Atualmente, o OpenSim proporciona contacto Hertziano para planos, esferas e elipsoides. 
Na teoria Hertziana as dimensões do lugar geométrico, onde as superfícies dos corpos 
intersetam, devem ser muito inferiores às dimensões gerais dos objetos (Sherman, Seth et al. 
2011). A força normal resultante, as dimensões do contacto e a distribuição da pressão são 
determinadas a partir das propriedades dos materiais, das geometrias das superfícies e da 
deformação 𝑥. A magnitude da força de rigidez é dada por (Johnson and Johnson 1987, 
Sherman, Seth et al. 2011): 
 
𝑓𝑟𝑖𝑔𝑖𝑑𝑒𝑧=𝑓𝐻𝑧 = (
4
3
𝜎𝑅0,5𝐸∗) 𝑥3/2  ,            (4.7) 
 
onde 𝑅 é o raio composto relativo da curvatura, 𝐸∗ é o modulo de elasticidade composto, e 𝜎 
é o fator de excentricidade, com 𝜎 = 1 para contacto circular. 
 
 Para aplicar esta força, o OpenSim calcula instantaneamente o ponto de contacto P, 
localizado na linha de separação de cada superfície (Sherman, Seth et al. 2011).  Se ambos os 
corpos tiverem o mesmo material o ponto P localizar-se-á a meia distância entre as duas 
superfícies. Por outro lado, se uma superfície for mais rígida do que a outra, então, P estará 
mais próximo da superfície mais indeformável (Sherman, Seth et al. 2011). 
Adicionalmente, é necessário ter em conta a força de dissipação, proposta por Hunt e 
Crossley (Hunt and Crossley 1975). Logo que determinada a força de rigidez (Equação 4.7), a 
força de dissipação de “Hunt and Crossley” é dada por (Sherman, Seth et al. 2011):  
 
𝑓𝑑𝑖𝑠𝑠𝑖𝑝𝑎çã𝑜 = 𝑓𝐻𝐶 = 
3
2
  𝑓𝐻𝑧𝑐
∗?̇?    ,    (4.8) 
 
onde 𝑐∗é o coeficiente de dissipação que combina as propriedades de dissipação das dois 
materiais, e ?̇? é a taxa de variação da deformação. 
 
A força normal é definida pela soma das forças de rigidez e dissipação (Sherman, Seth et 
al. 2011): 
 
                                     𝑓𝑛𝑜𝑟𝑚𝑎𝑙 = 𝑓𝑟𝑖𝑔𝑖𝑑𝑒𝑧 + 𝑓𝑑𝑖𝑠𝑠𝑖𝑝𝑎çã𝑜                (4.9)
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Finalmente, a força de atrito é definida por:  
 
𝑓𝑎𝑡𝑟𝑖𝑡𝑜 =  𝜇(𝑣)𝑓𝑛𝑜𝑟𝑚𝑎𝑙                                 (4.10) 
 
A função 𝜇 representa o coeficiente de atrito efetivo, que apenas depende da velocidade 
relativa das superfícies, sendo parametrizada pelas propriedades dos materiais em contacto, 
coeficientes de atrito estático, viscoso e dinâmico e a velocidade de transição no momento em 
que a força de atrito atinge o seu máximo.  
 
 
No OpenSim o contacto entre as superfícies é realizado em dois níveis. Primeiro, foi 
necessário definir as superfícies de contacto. Assim, considerou-se que o contacto entre o pé 
direito e a placa de inversão é realizado entre três esferas e um plano. De igual modo, é 
representado o contacto entre o pé esquerdo e a base de apoio (chão). As esferas estão 
associadas aos pés. Por outro lado, os planos representam as superfícies exteriores. As esferas 
estão colocadas nas bases do calcanhar e das falanges proximais dos dedos mínimo e hálux 
(Figura 4.11).  
Em segundo lugar, estando as geometrias das superfícies de contacto estabelecidas, foi 
necessário definir os parâmetros e as propriedades mecânicas que regem o comportamento do 
sistema. Esta componente do trabalho tem por base as teorias de Hertz e Hunt/Crossley, 
anteriormente abordadas. Portanto, são necessárias as seguintes propriedades dos materiais: 
Rigidez, coeficiente de dissipação, coeficientes de atritos estático, dinâmicos e viscoso e a 
velocidade de transição. Na Tabela 4.4 estão agrupadas estas propriedades, quer no contacto 
Figura 4.10 -   Geometria do contacto para o modelo de “Hertz/Hunt and Crossley“, no  caso de duas 
esferas (Retirado de (Sherman, Seth et al. 2011)). 
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(4.11) 
 
entre o pé direito e a placa, quer entre o chão e o pé esquerdo. Note-se que, é necessário 
definir um valor não nulo de dissipação para a simulação correr, usando-se o valor de 0.5 s/m. 
Após várias simulações, verificou-se que os valores dos coeficientes de atrito não têm um papel 
importante na cinemática do corpo, visto que seguidamente irão ser implementados 
constrangimentos que fixarão os pés às superfícies de apoio. Assim, foram definidos valores 
para os coeficientes de atrito com base em trabalhos similares. Por sua vez, a rigidez é um 
parâmetro que combina o módulo Young Ε e o coeficiente de Poisson ν, através da relação Ei*= 
Ei/(1-vi
2)(Sherman, Seth et al. 2011). O cálculo da rigidez efetiva dos corpos em contacto é 
dado por:  
 
E∗ = (
E1
∗2/3E2
∗2/3
E1
∗2/3+E2
∗2/3)
3/2
  
 
Após vários cálculos com diferentes tipos de materiais verificou-se que para modelizar o 
contacto entre as superfícies era necessária uma gama de valores específicos de rigidez, na 
ordem dos 100 MPa. Se o valor for muito superior a este, por exemplo, 1000 MPa, o contacto é 
muito rígido e a articulação subtalar é impedida de rodar em relação à plataforma de 
supinação. Pelo contrário, se o valor for na ordem dos 10 MPa, o pé direito tem um movimento 
fora do comum. Assim, após testar vários cenários de contacto (pele-madeira, borracha-
madeira) considerou-se que o valor ideal para a rigidez global seria de 100 MPa.  
 
 
Tabela 4.4 - Parâmetros de contacto pé direito-placa e pé esquerdo-chão utilizados no formalismo de 
Hunt Crossley. No contacto pé-direito-placa estão envolvidas as superfícies: placa, calcanhar direito, 
hálux direito e dedo mínimo direito. Por outro lado, no contacto pé esquerdo- chão estão envolvidas as 
superfícies: chão, calcanhar esquerdo, hálux e dedo mínimo esquerdo 
Contacto 
Superfícies 
envolvidas 
Parâmetros do contacto 
Coeficiente 
de atrito 
dinâmico 
Coeficiente 
de atrito 
estático 
Coeficiente 
de atrito 
viscoso 
Dissipação 
(s/m) 
Rigidez 
(GPa) 
pé direito- placa 
placa                  
calcanhar_d                                
dedo_grande_d              
dedo_pequeno_d 
0.75 0.9 0.6 0.5 0.1 
pé esquerdo-chão  
chão                 
calcanhar_e                               
dedo_grande_e              
dedo_pequeno_e 
0.9 0.9 0.6 0.5  0.1 
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Tabela 4.4 -  Localização das geometrias de contacto no modelo computacional. 
Tipo de geometria 
de contacto 
Nome 
Segmento do 
modelo 
Localização Orientação 
Contact Half Space placa tabua (0, 0.0177, 0.5) (0, 0, -1.57079633) 
Contact Sphere calcanhar_d calcn_r (0.01, 0.01, -0.005) (0, 0, 0) 
Contact Sphere dedo_grande_d toes_r (0.005, 0.005, -0.03) (0, 0, 0) 
Contact Sphere dedo_pequeno_d toes_r (-0.04, 0.005, 0.04) (0, 0, 0) 
Contact Half Space chão ground ( -0.275, -0.954, -0.544) (0, 0, -1.57079633) 
Contact Sphere calcanhar_e calcn_l (0.01, 0.01, 0.005) (0, 0, 0) 
Contact Sphere dedo_grande_e toes_l (-0.005, 0.005, 0.03) (0, 0, 0) 
Contact Sphere dedo_pequeno_e toes_l  (-0.04, 0.005; -0.04) (0, 0, 0) 
 
 
 
 
 
Figura 4.11 - Superfícies de contacto do modelo usando o formalismo de “Hertz/Crossley and Hunt”. 
Considera-se que o contacto é definido entre esferas (no caso do pé) e um plano (nos casos da placa 
de supinação e do chão). 
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4.2.5 – Definição dos constrangimentos  
 
OpenSim suporta três tipos de constrangimentos: Weld Constraint, Point Constraint e 
Coordinate Coupler Constraint (Hicks 2015). Um Point Constraint fixa um ponto que é definido 
por dois corpos, ou seja, não permite translação relativa entre ambos. Por outro lado, o Weld 
Constraint fixa a posição e orientação relativa de dois corpos, isto é, não permite rotações nem 
translações entre ambos. Por último, o Coordinate Coupler Constraint relaciona a coordenada 
generalizada de uma dada articulação (coordenada dependente) com outra qualquer 
coordenada do modelo (coordenada independente).  
Para garantir que o pé direito tenha o movimento de supinação homólogo ao da placa foi 
necessário implementar dois constrangimentos que fixassem o pé à superfície da placa (Point 
Cronstraint). Eles foram colocados na base do calcanhar e na base medial dos dedos. Com a 
sua implementação garantiu-se a fixação do pé à placa, podendo ao mesmo tempo haver 
rotações relativas. Por outro lado, para garantir o contacto contínuo entre o pé esquerdo e o 
chão foi implementado um constrangimento semelhante à situação anterior. Este encontra-se 
entre a zona média do pé e o chão. 
Por outro lado, houve a necessidade de restringir as amplitudes das articulações do joelho 
esquerdo e das metatarsofalângicas. Durante as simulações o joelho era forçado a ter ângulos 
negativos em vez de assumir amplitudes articulares normais. Assim, a articulação foi impedida 
de tomar ângulos negativos através de uma força adicional. Do mesmo modo, as articulações 
Figura 4.12 - Modelo musculosquelético na posição de supinação máxima com os constrangimentos 
implementados. 
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metatarsofalângicas foram impossibilitadas de atingir valores excessivamente elevados, de 
forma a que os dedos não penetrassem na placa de supinação.  
 
Tabela 4.5 - Dados relativos à incorporação dos constrangimentos no modelo do OpenSim. 
Constrangimento Corpo 1 
Segmento 
do 
modelo 
Localização Corpo 2  
Segmento 
do 
modelo 
Localização 
Calcanhar-placa 
calcâneo 
direito 
calcn_r 
(0, -0.007, -
0.004) 
placa tabua 
(-0.151, 0.028, 
0.122 
Dedos-placa 
calcâneo 
direito 
calcn_r 
(0.131, 0.01, 
0.007) 
placa tabua 
(0.282, 0.045, 
0.133) 
Calcanhar-chão 
calcâneo 
esquerdo 
calcn_l 
(0, -0.007, 
0.009) 
chão ground 
(-0.124 -0.944 -
0.0892) 
4.2.6 – Definição de um movimento pré-estabelecido para a placa de supinação 
c 
Figura 4.13 - Interface da incorporação da função que pré-estabelece o movimento da placa de inversão 
durante as simulações. Note-se que, o x representa os valores do tempo e y os ângulos da placa em 
radianos. Para o programa assumir o movimento é necessário ter um visto na opção “prescribed”. 
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Um aspeto essencial da simulação prende-se com a inclusão de um movimento pré-
estabelecido da placa. Durante as simulações, notou-se que existia um problema relacionado 
com o movimento da placa de supinação. O facto de os ligamentos estarem incorporados ou 
não no pé influenciava o tempo de queda da placa de supinação. Neste caso, aumentava o 
tempo de queda com estas estruturas inseridas. Os ligamentos resistem à supinação, 
contrariando o movimento da placa. Para resolver a situação, teve de ser adicionado um 
movimento pré-estabelecido à placa, de modo, que sua cinemática não seja afetada por 
estruturas anatómicas. Assim, foi simulado o movimento da placa com o corpo sem os 
ligamentos incorporados e, consequentemente, foram gerados dados relativos ao ângulo da 
placa em cada instante. Posteriormente, esses valores foram copiados para função (prescribed 
function) que define e pré-estabelece o movimento da placa (Figura 4.13). Para aceder a esta 
função é necessário abrir as propriedades da articulação que governa o comportamento da 
placa (ground_tabua).  
4.2.7 – Incorporação de um controlador da ativação muscular 
A incorporação dos controladores é uma das questões mais importantes neste trabalho. 
Apesar dos passos anteriores, que permitiram que o modelo esteja completamente funcional, 
foi necessário implementar um conjunto de controladores, os quais permitem definir a ativação 
dos músculos pretendidos, como se do Sistema Nervoso Central se tratasse. Este conjunto de 
controladores não está disponível na versão base do OpenSim, é necessário implementá-los 
posteriormente como uma extensão de plugin (ReflexControllerPlugin.dll). No entanto, ao 
contrário do “UW Ligament Model” (inserção dos ligamentos), este plugin especifico não está 
disponível para o público geral, apenas existe livre acesso ao código. Assim, procedeu-se à 
construção do mesmo para posterior incorporação no OpenSim. Note-se que, devido à 
importância dos controladores na presente dissertação, bem como, a elevada dificuldade 
sentida na construção do plugin referido achou-se importante pormenorizar as etapas de 
construção.
Em primeiro lugar, é importante referir que este plugin, de nome “reflex controller plug-
in” agrupa quatro diferentes controladores: “delayed path reflex controller”, “muscle fiber 
stretch controller”, “muscle path stretch controller” e “reflex controller “. Posto isto, a 
construção segue as seguintes etapas:  
1. Baixar o código necessário para a construção do plugin do reportório GitHub.  
2. Instalar o Microsoft Visual Studio C++ 2013 (instalar a versão 32 ou 64 bits 
consoante a versão do Windows);  
3. Instalar o CMake (instalar a versão 3.2 ou superior). O CMake é um sistema de 
compilação de código aberto que configura o ambiente de compilação para a 
construção de plugins; 
4. Instalar o OpenSim 3.2. Embora, esteja disponível a versão OpenSim 3.3 a 
construção do plugin não é bem-sucedida nesta versão;  
5. Criar uma pasta dentro do diretório do OpenSim, que será o local para onde as 
bibliotecas serão construídas. Por exemplo, C:\OpenSim 3.3\construção; 
6. Abrir o CMake. selecionar a pasta onde estão os ficheiros que contêm o código do 
plugin; seguidamente, selecionar a pasta de destino (C:\OpenSim 3.3\construção). 
Carregar no botão Configure, posteriormente, escolher a versão do Visual Studio 
correta. Carregar novamente em Configure, até não existirem campos a vermelho. 
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Seguidamente, carregar OK. Neste passo as bibliotecas serão criadas na pasta 
escolhida (C:\OpenSim 3.3\construção); 
7. Abrir o ficheiro ReflexControllersPlugin.sln, automaticamente será aberto o 
Visual Studio. Mudar a Solution Configuration de Debug (default) para Release. 
8. Carregar em Build Solution que irá construir o ficheiro 
ReflexControllersPlugin.dll. 
9. Copiar o ficheiro anterior para a pasta plugins. 
No modelo foi implementado o “Delayed path reflex controller”. Este controlador excita 
os músculos em resposta a um alongamento muscular. A ativação muscular tem um atraso 
relativamente à excitação. Para cada músculo selecionado o controlador calcula a excitação 
instantânea de acordo com a seguinte equação (DeMers, Hicks et al. 2016): 
 
𝑥𝑚 = 𝑘𝑣( 𝑖̇𝑚(𝑡 − 𝑡𝑑)) 
 
onde 𝑖̇𝑚 é a velocidade de alongamento do músculo, 𝑘𝑣 é o ganho na velocidade de alongamento 
e 𝑡𝑑 representa o atraso entre a ativação muscular e a excitação. 
 
Neste trabalho, foi implantado o controlador nos músculos inversores e eversores de ambos 
os pés, e foram obtidas simulações para diferentes ganhos do controlador. Os músculos mais 
importantes são o tibial anterior, o peronial longo, o peronial curto e o solear.  
4.3 – Simulação computacional 
Foram realizadas várias simulações no OpenSim, que são descritas abaixo: 
 Estudo 1 -  determinar o ângulo de supinação da articulação subtalar direita para 
diferentes valores de ganho; caracterizar a influência dos músculos inversores no 
ângulo de supinação para diferentes ganhos; estudar a influência dos ligamentos na 
estabilização do pé; quantificar o papel do pé esquerdo na cinemática do direito; 
obter os gráficos dos momentos de forças na articulação subtalar.  
 
 Estudo 2 -  obter os gráficos de ativação, força e de potências para os músculos 
tibial anterior, peronial longo, peronial curto e solear. 
 
 Estudo 3 -  quantificar o efeito que o atraso na ativação dos músculos solear, tibial 
anterior, peronial longo e peronial curto pode causar na rotura dos ligamentos 
laterais. Para cada músculo foram simulados sucessivos intervalos de atraso de 5 
ms.   
Para o estudo 1 e 2 foram usados os valores de ativação muscular abaixo indicados. É 
importante referir que para os músculos tibial anterior, solear, peronial longo e peronial curto 
os tempos de ativação são de um indivíduo do sexo masculino, com 18 anos, 1,73 m de altura, 
68 Kg de peso, e praticante de Futebol de alta competição. Para os restantes músculos, como 
não havia informação sobre os tempos de ativação, foi definido um valor de 0,05 s. Por outro 
lado, devido à inexistência de dados experimentais, não foi possível escalar o modelo 
musculosquelético de acordo com as características antropométricas do sujeito.  
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(4.13) 
 
(4.14) 
 
(4.15) 
 
(4.16) 
 
 
Tabela 4.6 – Tempos de resposta de ativação dos músculos tibial anterior (TA), peronial longo (PL), 
peronial curto (PC) e solear (SOL). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
4.4.1 Forward Dynamics “Dinâmica de avanço” 
A partir do momento em que o modelo foi complemente formulado pode ser usada a 
ferramenta Forward Dynamics para determinar grandezas que não são facilmente medidas 
(Pandy 2001). Por exemplo, as forças musculares não podem ser medidas de forma não-invasiva 
Este método utiliza a ativação muscular para determinar e calcular o movimento do corpo. A 
dinâmica de avanço é resultado da integração das equações diferenciais que regem o 
comportamento do modelo musculosquelético. Assim, o modelo matemático que descreve a 
forma como variam as coordenadas e as suas velocidades durante a aplicação de forças e 
momentos, tem por base a Segunda Lei de Newton (Hicks 2012) :  
 
?̈? = [𝑀(𝑞)]−1{𝜏 + 𝐶(𝑞, ?̇?) + 𝐺(𝑞) + 𝐹 } , 
  
onde ?̈? são as acelerações, 𝜏 a força de Coriolis, 𝐶(𝑞, ?̇?) as forças centrifugas que são função 
das coordenadas (𝑞) e velocidades (?̇?) generalizadas; 𝐺(𝑞) representa a força da gravidade, 
enquanto que, 𝐹 representa as outras forças que possam ser aplicadas ao modelo e [𝑀(𝑞)]−1 é 
a inversa da matriz de massa. 
Por outro lado, os momentos musculares 𝜏𝑚 são resultado da multiplicação das distâncias 
𝑅(𝑞) pelas forças musculares 𝑓 (Equação 4.14); 𝑓 depende das ativações musculares 𝑎, do 
comprimento das fibras musculares 𝑙 e das velocidades 𝑙.̇  As velocidades das fibras musculares 
são governadas pela dinâmica de contração muscular 𝛬, que é função das ativações musculares 
𝑎 , dos comprimentos das fibras 𝑙 e das velocidades (?̇?)  e coordenadas generalizadas (𝑞) 
(Equação 4.15). Por ultimo, a dinâmica de ativação 𝐴 define as velocidades de ativação ?̇? que 
respondem à ativação de entrada 𝑥  (Equação 4.16). 
𝜏𝑚 = [𝑅(𝑞)] 𝑓(𝑎, 𝑙,𝑙)̇ 
       
𝑙̇ = 𝛬(𝑎, 𝑙,?̇?, 𝑞) 
          
?̇? = 𝐴(𝑎, 𝑥) 
Músculos Tempo de ativação (s) 
PL 0.011 
PC 0.012 
SOL 0.026 
TA 0.015 
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Note-se, que uma simulação não é nada mais que uma integração das equações da dinâmica 
do modelo musculosquelético, tendo como ponto de partida um estado inicial definido pelo 
utilizador (Hicks 2012). Depois de serem aplicados os controlos, são calculadas as taxas de 
ativação, as velocidades das fibras musculares e as acelerações generalizadas; seguidamente, 
os novos estados, que se distanciam dos iniciais por um pequeno intervalo de tempo, são 
determinados por integração numérica. O processo é repetido ciclicamente até a simulação 
terminar.   
Dados de entrada 
Para se usar a ferramenta “Dinâmica de Avanço “ são necessários dois ficheiros de dados 
(Lund 2013):   
 Controlos.xml: Ficheiro que contem toda a história temporal dos controladores para 
os músculos e/ou momentos articulares. Visto não existirem dados experimentais 
cinemáticos e dinâmicos, não existe informação necessária para definir este ficheiro. 
Por este motivo, foi necessário implementar um controlador para cada atuador 
estudado (questão anteriormente abordado). 
 Estados.sto: Ficheiro que contem toda a informação dos estados iniciais do modelo, 
que incluem os ângulos das articulações, as velocidades articulares, as ativações 
musculares e os comprimentos das fibras. Apesar, de ser um ficheiro importante, neste 
caso não foi necessário construi-lo. Pois, ao não ser especificado nenhum ficheiro com 
os estados iniciais o programa assume que a simulação se inicia a partir de uma pose 
pré-definida pelo utilizador. Neste trabalho, ela corresponde a uma posição ortostática 
do indivíduo, em que os ângulos de todas as articulações têm o valor zero (Figura 4.1).  
Parâmetros de saída   
Por outro lado, após aplicação desta ferramenta pode ser retirado um conjunto de 
parâmetros para posterior análise (Lund 2012): 
 Cinemática: regista valores de coordenadas, velocidades e acelerações 
generalizadas; 
 Cinemática corporal: fornece dados sobre a posição e a orientação do centro de 
massa de cada corpo, assim como as suas velocidades e acelerações (angulares ou 
lineares).  
 Atuadores: dados relativos a forças generalizadas, velocidades e potências 
desenvolvidas por cada atuador.  
 Reações nas articulações: reporta valores das cargas a que as articulações estão 
sujeitas. 
Nota:  as forças generalizadas podem ser forças (N) ou momentos (Nm); as velocidades dos 
atuadores podem ser lineares (m/s) ou angulares (º/s); as potências musculares (Watts) podem 
ser negativas se o atuador absorver energia do modelo, ou positivas se libertar energia.  
4.4 – Sumário  
O modelo pré-definido “Gait2392” foi melhorado com a incorporação dos ligamentos 
laterais do tornozelo, o LPAA, o LPAP e o LPC. Para isso, foi utilizada uma extensão com o nome 
“UWLigamentPlugin.dll”. Para cada ligamento foi necessário definir a rigidez, o comprimento 
de referência, a deformação de referência e a deformação de transição.  
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A plataforma de supinação foi modelizada no SolidWorks e, posteriormente, adicionada às 
librarias do OpenSim. Seguidamente, foi definido o contacto entre o pé direito e o alçapão, e 
entre o pé esquerdo e a base de suporte. Para tornar o movimento do modelo completamente 
funcional foram formulados constrangimentos entre os pés e as bases de apoios. 
Posteriormente, para garantir que a cinemática da placa de supinação não fosse alterada pela 
incorporação dos ligamentos foi implementado um movimento pré-definido na mesma. Por 
outro lado, foi construído um controlador para coordenar a ativação dos músculos eversores e 
inversores do pé. Ele permite ativá-los com um tempo de atraso relativamente à excitação.  
Por último, foram realizadas diferentes simulações com recurso à ferramenta “Dinâmica de 
avanço”. Foram retirados dados cinemáticos, cinéticos e de atividade muscular para posterior 
análise.  
 
 
 
 
 
 
 Capítulo 5  
Resultados e Discussão  
5.1 –  Introdução 
Neste capitulo são apresentados e discutidos os resultados. Na primeira parte, são 
analisados dados cinemáticos e cinéticos relativos ao estudo 1. Neste estudo, foram realizadas 
simulações de modo a caracterizar a influência dos ganhos do controlador muscular na 
cinemática e dinâmica da articulação subtalar sujeita ao movimento de supinação.      
No estudo 2 são comparados os gráficos de ativação, força e potência dos músculos tibial 
anterior, longo peronial, curto peronial e solear para diferentes ganhos.   
No estudo 3 são analisadas as consequências que eventuais atrasos na ativação muscular 
possam ter na lesão dos ligamentos do complexo lateral do tornozelo. Foi definido um 
comprimento de cedência para cada ligamento, a partir do qual existe risco de lesão. 
Posteriormente, foram efetuadas simulações para sucessivos atrasos na ativação muscular, de 
modo a determinar a que nível de atraso os ligamentos podem lesionar. 
5.2 –  Cinemática e Dinâmica  
5.2.1 – Movimento da plataforma de supinação 
De acordo com a Figura 5.1, a placa de supinação atinge a sua amplitude máxima aos 0.055 
s. Este gráfico representa o movimento pré-definido da placa de supinação definido no capítulo 
anterior. Note-se que, a placa não inicia o seu movimento logo a partir do instante inicial, 
existe uma ligeira, cerca de 0.008 s.  
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5.2.2 – Ângulo de supinação/Ângulo da articulação subtalar do pé direito. 
Quantificação do ganho na velocidade de alongamento dos músculos eversores 
O ganho na velocidade de alongamento do controlador é um parâmetro que necessita de 
quantificado. O reflexo miotático inverso dos músculos eversores é essencial para prevenir uma 
Figura 5.2 - Ângulo da placa de supinação em função do Tempo (s). 
Figura 5.1 -Ângulo de supinação (º) da articulação subtalar direita em função do tempo (s) para valores 
de ganho do controlador de 0, 0.1, 1, 5, 10 e 100. Estes ganhos são relativos aos músculos eversores do 
pé direito e aos músculos inversores do membro contralateral, tendo os restantes sido definidos com um 
valor de 1. A placa atinge o ângulo de 30º aos 0.055 s 
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entorse lateral do tornozelo. Assim, a articulação subtalar do tornozelo quando sujeita a 
movimentos repentinos de supinação necessita de ajustes posturais compensatórios de 
magnitude suficientemente forte para não serem atingidas amplitudes excessivas que a podem 
comprometer. O valor limite do ângulo de supinação que a articulação pode tomar, sem risco 
de lesão não é consensual. Nesta dissertação, foi considerado que um ângulo superior a 35º de 
supinação é potencialmente lesivo (Kristianslund, Bahr et al. 2011, Ha, Fong et al. 2015). 
Como mostra a figura anterior (Figura 5.2), o ganho dos controladores reflexos dos músculos 
que contribuem para a oposição ao movimento de supinação (músculos eversores do pé direito 
e inversores do pé esquerdo) influencia o ângulo máximo que a articulação subtalar atinge, 
Reflexos fortes (ganhos de 5, 10 e 100) permite que a articulação não ultrapasse o valor limite 
de 35º. Contrariamente, a não existência ou reflexos musculares diminuídos (ganhos de 0, 0.1, 
e 1) não são suficientes para manter a integridade da articulação. Assim, o ângulo de supinação 
é reduzido de aproximadamente 42,5º, na situação em que o ganho é nulo, para um valor 
próximo dos 30º com um ganho de 100. Estes resultados evidenciam a elevada importância da 
magnitude das respostas dos músculos eversores para a diminuição do risco de entorse lateral 
do tornozelo, o que não acontece com ganhos inferiores a 5, exclusive. Para um ganho de 1 a 
articulação atinge um ângulo de 36º. 
Por outro lado, repare-se que a cinemática da articulação é bastante idêntica em ganhos 
elevados. Por exemplo, ganhos de 5 e 10 estão associados a uma amplitude articular muito 
próxima de um ganho de 100. Por outro lado, os resultados indicam que a partir dos 0.1 s existe 
uma estabilização do efeito do ganho.  
O valor do ganho afeta também o tempo em que é atingida a amplitude máxima de 
supinação. Por exemplo, para um ganho de 100 o ângulo máximo ocorre por volta dos 0.0625s, 
enquanto que, para um valor de 0.1 o máximo acontece aos 0.0680 s.   
Quantificação do ganho na velocidade de alongamento dos músculos inversores   
Figura 5.3 - Ângulo de supinação (º) da articulação subtalar em função do tempo (s) para valores de ganho 
do controlador de 0, 0.1, 1, 5, 10 e 100. Estes ganhos são relativos aos músculos inversores do pé direito 
e aos músculos eversores do pé esquerdo, tendo os restantes sido definidos com um valor de 1 
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Do mesmo modo, é importante determinar a influência dos ganhos das respostas musculares 
inversoras do pé direito e dos eversores do pé esquerdo na amplitude de supinação da 
articulação.  
Após análise da figura anterior (Figura 5.3), verifica-se que não existem diferenças 
significativas com a alteração dos ganhos. Contudo, estes resultados confirmam que um 
incremento no ganho dos reflexos musculares dos músculos do membro contralateral 
movimento produz um aumento da amplitude articular, ainda que de forma ligeira.  
Por outro lado, e contrariamente aos músculos antagonistas ao movimento, o aumento do 
ganho não parece influenciar tempo em que ocorre amplitude articular máxima.  
Influência dos ligamentos laterais 
Como se pode constatar pela análise da Figura 5.4, os ligamentos têm um papel 
preponderante na estabilidade da articulação subtalar, ao reduzir o seu ângulo de supinação 
máximo durante o movimento. Ao contrário dos músculos, que são estruturas ativas, os 
ligamentos restrigem o movimento articular de forma passiva, podendo ser comparados a um 
conjunto mola- amortecedor.   
Sem qualquer ligamento a articulação atinge um pico máximo de 45º. Com todos os 
ligamentos inseridos o ângulo de supinação máximo tem um valor próximo dos 35º.  
5.2.3 – Ângulo de flexão plantar-dorsiflexão/Ângulo da articulação talocrural 
do pé direito 
Antes de tudo, é de salientar que o ângulo da articulação talocrural a partir de um certo 
momento, aproximadamente 0.03 s, tem um valor de dorsiflexão negativo, ou seja, o pé 
encontra-se em flexão plantar.  Inicialmente, o pé tem um movimento de dorsiflexão ligeiro, 
sendo invertido para flexão plantar aos 0.02 s.
 
Figura 5.4 - Influência dos ligamentos no ângulo de supinação da articulação subtalar direita, para um 
ganho dos controladores constante de 1.  
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 A Figura 5.5 vem de encontro ao esperado, na medida em que o ângulo de flexão plantar 
imposto pelo alçapão é muito reduzido (menos de 3.5º). Por outro lado, quanto mais intensas 
são as respostas musculares reflexas menor será o ângulo máximo atingido pela articulação. 
5.2.4 – Ângulo de supinação/Ângulo da articulação subtalar do pé esquerdo 
Por outro lado, considerou-se que seria importante estudar o contributo da articulação 
subtalar do pé esquerdo na cinemática do pé direito.  Inicialmente, a articulação em causa tem 
Figura 5.5 - Ângulo de flexão plantar (º) da articulação talocrural direita em função do tempo (s) para 
valores de ganho do controlador de 0, 0.1, 1, 5, 10 e 100. Estes ganhos são relativos aos músculos 
eversores do pé direito e aos músculos inversores do pé esquerdo (opositores ao movimento do pé), 
tendo os restantes sido definidos com um valor de 1. 
Figura 5.6 - Ângulo de supinação (º) da articulação subtalar esquerda em função do tempo (s) para valores 
de ganho do controlador de 0, 0.1, 1, 5, 10 e 100. Estes ganhos são relativos aos músculos inversores do 
pé esquerdo, tendo os restantes sido definidos com um valor de 1.   
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um movimento pronação devido à supinação da articulação contrária. A partir do momento em 
que o pé direito atinge a ângulo máximo (entre os 0.05 e 0.055 s), a subtalar esquerda inverte 
o seu movimento para supinação. Portanto, a subtalar esquerda acompanha o movimento da 
sua homóloga do pé direito. Note -se que, um movimento de supinação na subtalar direita está 
relacionado com pronação na subtalar esquerda, do mesmo modo, que pronação no pé direito 
está associada a supinação na esquerda.  
Repare-se que, para contrariar o movimento de supinação da subtalar direita são 
necessários os músculos eversores do pé direitos e inversores do esquerdo. Pela análise da 
Figura 5.6, quanto maior for o ganho das respostas musculares inversoras menor será o ângulo 
no instante 0.1 s da subtalar esquerda. No entanto, é de realçar que ganhos menores reduzem 
de forma mais efetiva o pico de pronação no instante 0.1 s da subtalar esquerda. No entanto, 
é de realçar que ganhos menores reduzem de forma mais efetiva o pico de pronação. 
5.2.5 – Momentos de força na articulação subtalar 
Momentos articulares elevados, provocados pelos músculos eversores, são fundamentais 
para proteger a articulação subtalar durante movimentos de inversão/supinação (DeMers, Hicks 
et al. 2016). De acordo com a figura (Figura 5.7), quanto maior for o ganho das respostas 
musculares maior será o valor do momento de eversão na articulação. Para valores de 0 e 0.1 
os momentos produzidos são manifestamente reduzidos (menos de 7.5 N.m). No ganho de 5 o 
momento de forças máximo tem um valor de 40 N.m. Por outro lado, um ganho de 10 e 100 
produzem momentos superiores a 40 N.m .
Além disso, os momentos articulares máximos devem acontecer o mais cedo possível, de 
modo a diminuir o valor de supinação máxima. Pela análise da figura, e tendo em conta que o 
alçapão atinge os 30º aos 0.055 s, o momento máximo é conseguido a partir dos 0.06 s. 
Portanto, se a ativação muscular fosse antecipada o momento provocado pelas forças eversoras 
seria rentabilizado. 
 
Figura 5.7 - Momentos da articulação subtalar direita em função do tempo (s) para valores de ganho do 
controlador de 0, 0.1, 1, 5, 10 e 100. Estes ganhos são relativos aos músculos eversores do pé direito, 
tendo os restantes sido definidos com um valor de 1. Os valores são negativos porque representam os 
momentos articulares contrários ao movimento da articulação. 
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5.3 – Atividade muscular  
5.3.1 – Ativação muscular  
 
  
Figura 5.8 - Ativação dos músculos solear, peronial longo, peronial curto e tibial anterior para um 
valor do ganho de 5 e 100. Os músculos peroniais (longo e curto) e o solear são da perna direita; o 
tibial anterior pertence à perna esquerda. 
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Os gráficos de ativação (Figura 3.8) para os músculos indicados validam o controlador 
implementado, pois os tempos de latência são iguais aos inicialmente definidos. Optou-se por 
apresentar apenas os reflexos com ganhos de 5 e 100 para não complicar a visualização. Além 
disso, um ganho de 10 reproduz respostas musculares bastante idênticas a um de 5.  
Para o músculo tibial anterior, com um tempo de ativação de 0.015 s, o valor máximo de 
ativação ocorre entre os 0.06 e 0.07 s, em ambos os ganhos. Os valores máximos são de 0.6 e 
0.9 para um ganho de 5 e 100, respetivamente. É notório que a resposta muscular está dividida 
em diferentes fases: aos 0.015 s inicia-se a resposta de curta latência (SLR); aos 0.03 s a 
resposta de média latência (MLR); e uma terceira resposta, que corresponde aos reflexos de 
longa latência, aos 0.096 s. É importante referir que os tempos em que ocorre o máximo de 
ativação são coincidentes com os valores descritos na literatura. 
Por outro lado, para o solear a SLR ocorre aos 0.026 s e a MLR aos 0.08 s.  O valor de 
ativação, quer para um ganho de 100, quer para um ganho de 5, é coincidente até ao inicio da 
MLR, diferindo a partir desse momento. 
Os músculos peroniais curto e longo têm um gráfico de ativação muscular quase igual, 
estando apenas desfasados de 0.001 s, valor que resulta da diferença dos tempos de ativação. 
As respostas musculares para os diferentes ganhos são coincidentes até aos 0.01 s. A partir 
deste valor, o ganho de 100 acrescenta uma nova latência em comparação com o de 5.  Para o 
músculo peronial curto a SLR é aos 0.012 s e a MLR aos 0.058 s- Por outro lado, para o peronial 
longo a SLR ocorre aos 0.011s e a MLR aos 0.056 s 
5.3.2 – Força muscular   
A força muscular é um parâmetro importante no estudo biomecânico da entorse do 
tornozelo (Figura 5.9). O atraso da resposta, ou intensidade de força muscular insuficiente 
podem conduzir a uma entorse. 
Em primeiro lugar, ao analisar o gráfico do tibial anterior constata-se que existe uma grande 
diferença na força gerada com um ganho do reflexo muscular de 5 e de 100. Um ganho de 100 
implica um pico de força de 525 N, enquanto que o de 5 tem uma força máxima de 325 N, 
aproximadamente. Por outro lado, existem diferenças no valor temporal em que essas forças 
são atingidas. Tendo em conta que a amplitude máxima da placa de supinação ocorre aos 0.055 
s, um ganho na resposta muscular de 100 é muito mais estabilizador que um de 5. Pois, 
desenvolve mais força no momento em que a articulação subtalar mais necessita. Outro aspeto 
importante é que apesar do tibial anterior iniciar a sua ativação aos 0.015 s a força só começa 
a ser desenvolvida aos 0.04 s para um ganho de 100 e aos 0.05.   
Em segundo lugar, o músculo solear parece pouco contribuir para a estabilização da subtalar 
na fase inicial do movimento de inversão, visto que, começa a desenvolver força quando a 
articulação ultrapassou a zona crítica. Do mesmo modo que o tibial anterior, só desenvolve 
força muito depois de ser ativado, cerca de 0.05, e para qualquer ganho. Pela análise da Figura 
5.9 é possível observar que dos músculos analisados, o solear é o que desenvolve maiores nível 
de força revelando assim a sua importância na estabilização da articulação numa fase mais 
tardia.
O peronial longo desenvolve valores de força máxima de 1050 N e 1010 N entre os 0.05 e 
os 0.075 s, para ganhos de 5 e 100, respetivamente. E a partir dos 0.075 s a força produzida é 
reduzida drasticamente. Assim, o seu papel na estabilização da articulação parece fundamental  
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instantes iniciais após a perturbação. Neste músculo o efeito do ganho não é muito 
pronunciado, como se pode verificar.   
Figura 5.9 - Forças geradas pelos músculos solear, peronial longo, peronial curto e tibial 
anterior para um valor do ganho de 5 e 100. Os músculos peroniais (longo e curto) e o solear são da 
perna direita; o tibial anterior pertence à perna esquerda. 
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O peronial curto concentra a sua influência entre os 0.025 e 0.075 s, com valores máximos 
de força entre os 500 e 550 N para ambos os ganhos. Juntamente com o tibial anterior e o 
peronial longo este músculo é essencial na prevenção da entorse.  
Assim, pode-se referir que principalmente nos músculos peroniais, as respostas de média 
latência estão associadas a níveis de produção de força superior.
5.3.3 – Potência muscular   
 
Figura 5.10 - Potências musculares. Músculos solear, peronial longo, Peronial Curto e tibial anterior 
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Em primeiro lugar, é importante referir que potências musculares positivas significam que 
o atuador está a libertar energia para o modelo; potências negativas significam que o atuador 
está a absorver energia do modelo (Zahradnik, Jandacka et al. 2015). 
Assim, o tibial anterior do pé esquerdo liberta energia entre os 0.05 e 0.08 s, com valor 
máximo de 175 W para um ganho de 100 (Figura 5.10). Para um ganho de 5 as potências são 
muito inferiores, tendo um pico máximo positivo entre os 0.05 e 0.06 s de aproximadamente 
20 W e um valor mínimo de -25 W aos 0.09. Comparando os valores para os dois ganhos a 
diferença mais significativa ocorre no intervalo de tempo em que a articulação subtalar atinge 
a amplitude máxima (0.05-0.08s). Durante este intervalo o tibial anterior está a libertar 
energia.  
Por outro lado, o solear absorve energia a seguir aos 0.08 s, antes não existem variações 
energéticas. A energia máxima absorvida tem um valor de -10 W e -5 W para um ganho de 100 
e 5, respetivamente. Para um ganho de 100 o músculo existe um aumento  
Os músculos peroniais curto e longo têm gráficos bastante simulares, diferindo apenas nos 
valores. Ambos têm a particularidade de absorveram mais energia do que a libertam. Para o 
peronial curto a energia máxima absorvida tem um valor de pouco mais de -400 W, no instante 
0.055 s. E para o peronial longo o valor é -700 W no mesmo instante que o anterior. Note-se 
que, este instante corresponde ao momento em que a placa de supinação atinge o seu ângulo 
máximo. Portanto, pode se afirmar que os músculos peroniais (longo e curto) nos instantes 
próximos do ângulo de supinação máximo do pé estão a absorver energia.  Para estes dois 
músculos os ganhos 5 e 100 têm valores de potência semelhantes.  
5.4 – Consequências de atrasos na ativação muscular  
Esta secção tem como principal objetivo determinar as consequências de eventuais atrasos 
na ativação muscular. Para isso, foi definido um ganho de 10 para todos músculos, valor que 
permite manter o ângulo de supinação inferior a 35º. Note-se que, a literatura utilizada para 
determinar as propriedades mecânicas dos ligamentos define as deformações  para o  ponto de 
cedência com valores de 0.16, 0.13 e 0.14 para os LPAP, LPC e LPAA, respetivamente (Corazza, 
O’connor et al. 2003). Tendo em conta que os comprimentos iniciais são 15.3 mm, 17.5 mm, 
10.5 mm de acordo com a ordem anterior, os comprimentos no ponto de cedência podem ser 
facilmente calculados ε=(L-Lo)/Lo. Portanto, o LPAP tem um comprimento no ponto de cedência 
de 17.75 mm; o LPC 19.775 mm; o LPAA 11.97 mm. O problema é que com estes valores o LPC 
atinge a região de cedência aos 15º de supinação, aproximadamente. Tendo em conta que a 
articulação subtalar atinge um ângulo próximo dos 35º, estes valores de deformação eram 
limitativos e não permitiam perceber a que nível de atraso na ativação pode haver lesão 
ligamentar. Portanto, foi necessário definir um novo valor para o comprimento de cedência do 
LPC. Assim, definiu-se que o valor máximo aceitável corresponde ao do comprimento dos 
ligamentos quando a articulação subtalar atinge os 35º de supinação. A partir deste valor existe 
risco de lesão ligamentar. Para os LPAP e LPAA não foram necessárias correções, pois as 
deformações de cedência descritas na literatura são suficientes. Na Tabela 5.1 estão agrupados 
os comprimentos de cedência e inicial, bem como a deformação de cedência para os LPC, LPAA 
e LPAP.   
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Tabela 5.1 - Deformações de cedência e respetivos comprimentos para o ligamento perónio-calcaneano 
(LPC), perónio- astragalino anterior (LPAA) e perónio astragalino posterior.   
Ligamento 
Comprimento inicial 
(mm) 
Comprimento de 
cedência (mm) 
Deformação no ponto de 
cedência 
LPAA 10.5 11.97 0.14 
LPAP 15.3 17.75 0.16 
LPC 17.5 25.07 0.43 
5.4.1 – Sem atrasos na ativação muscular  
 
 
Figura 5.11 - Comprimentos dos LPC, LPAP e LPAA para um ganho de 10 sem qualquer atraso muscular. 
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O comprimento do LPC tem um valor máximo de 24.34 mm aos 0.062 s, correspondendo ao 
momento em que é atingida a supinação máxima pela articulação (Figura 5.11). Por outro lado, 
é notório que o comprimento do LPC aumenta durante movimentos de supinação do pé, do 
mesmo modo que diminui durante a pronação. Recorde que, anteriormente foi referido que o 
LPAA é o mais vezes vulnerável a inversões excessivas do pé (Ha, Fong et al. 2015). De acordo 
com estes resultados, quando estamos perante supinação simples o LPC é o mais suscetível a 
ser lesionado. Porém, fica claro pela análise da Figura 5.11 que o comprimento do LCP é inferior 
ao valor limite de lesão.  
Relativamente ao LPAA existe um ligeiro aumento do seu comprimento ao longo do 
movimento, cerca de 0.3 mm. Uma variação desta ordem corresponde a uma deformação de 
0.04, que por sinal é bastante inferior ao valor limite. Por outro lado, é percetível que o 
comprimento deste ligamento sofre uma ligeira diminuição entre os 0.01 e 0.03 s. 
O LPAP aumenta de comprimento até aos 0.02 s para um valor de 15.52 mm, diminuído a 
partir desse momento até ao final do movimento de supinação. (15.20mm). Os valores da 
deformação correspondentes aos comprimentos mínimos e máximos são de -0.007 e 0.01, 
respetivamente. 
Face à pequena variação dos comprimentos dos LPAP e LPAA nesta situação só faz sentido 
avaliar o comportamento do LPC daqui para a frente.   
5.4.2 – Atraso na ativação do músculo peronial longo 
 
Figura 5.12 - Comprimento do LPC em função do tempo para atrasos de 5, 10, 15, 20, 25 ms na ativação 
do músculo peronial longo.  O gráfico inferior é uma ampliação do superior no intervalo de tempo entre 
os 0.04 e 0.085 s  
 
 Atraso na ativação do músculo peronial longo 77 
 77 
Pela análise da Figura 5.12, pode afirmar -se que um atraso superior 20 ms na ativação do 
músculo peronial longo pode lesionar no LPC.  De facto, pela análise da Figura 5.12 é possível 
observar que o ligamento atinge o comprimento de 25.07 mm aos 0.063 s revelando que um 
atraso de 20 ms está no limite do aceitável para evitar uma lesão. Por outro lado, atrasos de 
5, 10, 15 ms são admissíveis e não comprometem a integridade do ligamento. Estes resultados 
realçam a importância do peronial longo da estabilização da articulação subtalar durante 
movimentos de eversão.   
5.4.3 – Atraso na ativação do peronial curto 
 
 
 
 
Pela análise da Figura 5.13 verifica-se que um atraso na ativação do musculo peronial curto 
superior a 30 ms ultrapassa o valor limite que o comprimento do LPC pode ter sem existir risco 
de lesão. Para um atraso de 30 ms o comprimento do LPC é de 25 mm aos 0.63 s, ou seja, está 
no limite da cedência, mas ainda com um valor inferior. Por outro lado, um atraso de 35 ms 
implica um comprimento aos 0.63 s de 25. 08 mm. Nesta situação o comprimento teórico de 
cedência foi ultrapassado em 0.01 mm. Para intervalos de atrasos inferiores a 30 ms o LPC 
mantém-se afastado do comprimento lesional.  
Os resultados obtidos parecem demonstrar uma maior relevância do timing de ativação do 
músculo peronial longo no grau de alongamento do LPC relativamente ao músculo curto 
Figura 5.13 - Comprimento do LPC em função do tempo para atrasos de 5, 10, 15, 20, 25, 30 e 35 ms 
na ativação do músculo peronial longo.  O gráfico inferior é uma ampliação do superior no intervalo de 
tempo entre os 0.0525 e 0.08 s  
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peronial uma vez que, enquanto um atraso superior a 20 ms no peronial longo é suficiente para 
ser ultrapassada a posição de alongamento relacionada com lesão, para o peronial curto são 
necessários valores superiores a 30 ms.   
5.4.4 – Atraso na ativação do músculo solear 
 
Para o músculo solear não se notaram diferenças significativas no comprimento do LPC com 
valores de atrasos distintos (Figura 5.14).  Uma explicação poderá ser que o músculo solear é 
responsável pela estabilização da articulação a longa distância e não tem grande influência no 
intervalo de tempo onde é atingido o ângulo de supinação máximo. Recorde-se, que na Figura 
5.8 é visível que para um tempo de ativação de 0.026 s o solear apenas tinha um 
comportamento visível a partir da 0.08 s. Neste caso, a resposta foi atrasada de 5, 10, 15, 20 
e 50 ms, o que vai acentuar o adiamento da influência do solear.   
5.4.5 – Atraso na ativação do músculo tibial anterior 
 
Figura 5.14 -Comprimento do LPC para um atraso de 5, 10, 15, 20 e 50 ms na ativação do músculo 
peronial solear.  
 
Figura 5.15 -Comprimento do LPC para um atraso de 5, 10, 15 e 20 ms na ativação do músculo tibial 
anterior. 
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Pela análise da Figura 5.15 verifica-se que não existem diferenças significativas no valor do 
comprimento máximo do LPC para atrasos no músculo tibial anterior de 5, 10, 15 e 20 ms. No 
entanto, é percetível que um atraso muscular aumenta o comprimento máximo atingido pelo 
LPC relativamente à situação normal. Por exemplo, para um atraso de 5 ms o comprimento 
máximo é de 24.55 mm.  
5.5 -  Sumário  
As simulações do estudo 1 permitiram obter informações sobre a cinemática e a dinâmica 
do pé direito, sujeito ao movimento de supinação.  Os resultados indicaram que o reflexo 
miotático inverso dos músculos eversores é essencial para prevenir uma entorse do tornozelo. 
Quando o pé, em particular a articulação subtalar, é submetido a movimento repentinos de 
supinação necessita de ajustes posturais antecipatórios de magnitude suficientemente forte 
para não serem ultrapassadas amplitudes articulares elevadas.  Considerando que um ângulo 
superior a 35º de supinação é potencialmente lesivo, apenas ganhos na velocidade de 
alongamento muscular superiores a 5, inclusive, permitem salvaguardar a integridade da 
articulação. Do mesmo modo, os ligamentos do complexo lateral do tornozelo desempenham 
um papel importante na estabilização do pé. Durante movimentos de supinação simples o LPC 
é o mais importante.  Além dos ligamentos e dos músculos eversores também a articulação do 
membro contralateral tem um papel ativo na cinemática do pé direito, em particular, os seus 
músculos inversores.  Por outro lado, os momentos na articulação provocados pelos músculos 
eversores são fundamentais para proteger a articulação subtalar. Ganhos superiores a 5 
permitem momentos elevados, na ordem dos 40 Nm. 
  No estudo 2 foram analisados dados da atividade dos músculos peronial longo, peronial 
curto, tibial anterior e solear. Os dados obtidos da ativação muscular demostraram que os 
ganhos na velocidade de alongamento muscular estão apenas relacionados com a magnitude 
das respostas de latência e não com o valor temporal em que estas ocorrem. Também é notório 
pela análise dos gráficos de força que os músculos peroniais são os que desenvolvem mais força 
no momento em que a articulação subtalar atinge o seu ângulo máximo, qualquer que seja o 
ganho. Do mesmo modo, pela interpretação dos gráficos de potência muscular verificou-se que 
os únicos músculos que estão a absorver energia durante o movimento de supinação da placa 
são os peroniais curto e longo.  
O estudo 3 revela que para movimentos de supinação simples o ligamento mais afetado é o 
LPC. Relativamente às consequências que eventuais atrasos na ativação muscular possam ter 
na rotura dos ligamentos laterais do tornozelo, os resultados sugerem que valores superiores a 
20 ms de atraso no peronial longo conduzem a um comprimento maior em relação ao valor 
limite.  Para o peronial curto este valor é 30 ms.  
 Capítulo 6  
Conclusões e Trabalho Futuro  
6.1 – Conclusões Finais  
O principal objetivo desta dissertação consistiu em modelizar e simular o mecanismo de 
entorse lateral do tornozelo.  
Em primeiro lugar, foram descritas todas as estruturas anatómicas associadas ao complexo 
do pé-tornozelo com relevância para o estudo da entorse do tornozelo. Nomeadamente, os 
ossos, as articulações, os ligamentos e os músculos. Depois disso, foi caraterizado o processo 
de junção muscular, que permite que um potencial de ação iniciado por um sinal nervoso seja 
convertido em contração muscular. 
Em segundo lugar, foi descrita a entorse lateral do tornozelo, os fatores de risco associados, 
as terapêuticas aconselhadas, os meios de diagnóstico e tratamento e os diferentes graus de 
lesão. Tendo em conta que episódios continuados de lesão podem levar a alterações 
neuromusculares e no controlo postural, achou-se necessário caraterizar os principais 
componentes e sistemas envolvidos no controlo postural. Posteriormente, foram apresentadas 
as placas de supinação e inversão usadas para o estudo das entorses do tornozelo. Em seguida, 
foi caracterizada a eletromiografia. Foram revistos também os modelos cinemáticos/cinéticos 
e musculosqueléticos do pé. 
A metodologia seguida na parte prática consistiu, inicialmente, pela incorporação dos 
ligamentos laterais do tornozelo, o LPAA, LPAP e LPC. Em seguida, foi modelizada a placa de 
supinação em SolidWorks, para ser adicionada às librarias do programa. Por outro lado, o 
contacto entre os corpos teve por base o formalismo “Hunt and Crossley”. Para tornar o 
movimento do modelo funcional foi necessário garantir a fixação dos pés às bases de apoio. De 
modo a garantir que a cinemática da placa de supinação não fosse alterada pelos ligamentos 
definiu-se um movimento pré-definido para o objeto. Foi também construído e implementado 
um controlador dos reflexos musculares para coordenar a ativação dos músculos solear, tibial 
anterior, peronial longo e peronial curto. Finalmente, foram realizadas simulações com recurso 
à ferramenta Forward Dynamics, que permitiram obter dados cinemáticos, cinéticos e de 
atividade muscular. Estes dados são relativos a três diferentes estudos. 
 No estudo 1 foram analisados e discutidos dados cinemáticos e dinâmicos da articulação 
subtalar direita. Os resultados indicaram que o reflexo miotático inversos dos músculos 
eversores é essencial para prevenir a entorse do tornozelo. Por outro lado, discutiu-se a 
importância das estruturas ligamentares no reforço da articulação subtalar. E em segundo 
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lugar, no estudo 2, foram interpretados dados de atividade muscular (ativação, força e 
potência) dos músculos peronial longo, peronial curto, solear e tibial anterior. Os resultados 
relevam a importância dos músculos peroniais na prevenção das entorses laterais do tornozelo. 
Por último, foi demonstrado que atrasos na ativação de 20 ms e 30 ms nos músculos peronial 
longo e peronial curto, respetivamente, podem lesionar o ligamento LPC.  
 
6.2 – Limitações  
As principais limitações deste trabalho estão relacionadas com a falta de dados 
experimentais - cinemáticos e cinéticos. O OpenSim fornece um conjunto de ferramentas que 
permite a partir de dados experimentais obter resultados de acordo com as caraterísticas 
antropométricas dos indivíduos. Por outro lado, o controlador muscular implementado tem 
algumas limitações, por exemplo, apenas define os tempos de ativação mediante os valores de 
entrada fornecidos. Por último, o facto de praticamente não existirem trabalhos em OpenSim 
relacionados com o estudo da entorse lateral em apoio bipodálico tornou difícil o 
esclarecimento de dúvidas.  
 
6.3 – Trabalho futuro 
Como trabalho futuro propõe-se a incorporação de todos os ligamentos do pé, de modo a 
aumentar o grau de detalhe do modelo do pé. Além disso, nesta dissertação apenas foram 
considerados os músculos eversores e inversores do pé, seria interessante incluir na análise os 
músculos da região da anca, pois, desempenham um papel importante na estabilização do pé. 
Como maior parte das entorses laterias do tornozelo ocorrem devido à inversão excessiva seria 
pertinente adicionar a flexão plantar ao movimento de supinação da placa. Finalmente, 
sabendo que as entorses são recorrentes a prática desportiva, seria bastante interessante o 
estudo da lesão durante a marcha ou corrida.  
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Anexos 
Anexo 1 – Propriedades do modelo musculoesquelético  
    
            Tabela 6.1 - Propriedades do modelo "Gait 2392". 
Segmentos corporais    Massa ( Kg) 
Momentos de Inércia (Kg.m2) 
xx yy zz 
Torso 34.2366 1.4745 0.7555 1.4314 
Pélvis 11.777 0.1028 0.0871 0.0579 
Fémur direito 9.3014 0.1339 0.0351 0.1412 
Tíbia direita 3.7075 0.0504 0.0051 0.0511 
Patela direita 0.0862 0.00000287 0.00001311 0.00001311 
Astrágalo direito 0.1000 0.0010 0.0010 0.0010 
Calcânio direito 1.250 0.0014 0.0039 0.0041 
Dedos direitos 0.2166 0.0001 0.0002 0.0010 
Fémur esquerdo 9.3014 0.1339 0.0351 0.1412 
Tíbia esquerda 3.707 0.0504 0.0051 0.0511 
Patela esquerda 0.08625 0.00000287 0.00001311 0.00001311 
Astrágalo esquerdo 0.1000 0.0010 0.0010 0.0010 
Calcanhar esquerdo 1.250 0.0014 0.0039 0.0041 
Dedos esquerdos 0.2166 0.0001 0.0002 0.0010 
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Anexo 2 – Propriedades dos ligamentos laterais do tornozelo  
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Figura 6.1 - Curvas Tensão-Deformação dos ligamentos perónio-astragalino anterior, perónio-astragalino 
posterior e perónio-calcaneano. 
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Figura 6.3 – Linhas de código para a inserção do ligamento perónio-astragalino anterior. 
  
Figura 6.2 – Linhas de código para a incorporação do ligamento perónio-calcaneano. 
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Figura 6.4 - Linhas de código para a inserção do ligamento perónio-astragalino anterior do pé 
esquerdo. 
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Anexo 3 – Estabelecimento do contacto entre os corpos   
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 6.5 - Geometrias do contacto entre o pé direito e a placa de supinação. 
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Figura 6.5 - Geometrias do contacto entre o pé esquerdo e base de suporte. 
                      
96                                        Anexos 
 
 96 
 
 
Figura 6.6 - Parâmetros do formalismo de “HuntCrossley” usados para as superfícies de contacto. 
